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Úkolem diplomové práce je prostudovat akviziční metody pro perfusní zobrazování 
zaloţené na dynamickém MR zobrazování s T1 kontrastem. Jsou zde popsány metody měření 
relaxačního času T1 a moţnosti hodnocení výsledků. Dále jsou zde popsány fantomy a způsob 
jejich vyuţití. A je zde zmíněn akviziční protokol pro dynamické perfusní zobrazování. Dále 
je zde podrobně popsán vytvořený program pro automatické ovládání NMR systému. 
V experimentální části jsou provedena měření na statickém a dynamickém fantomu a jsou zde 




DCE MRI, gradientní echo, FLASH, turboFLASH, kontrastní látka, statický a 





The task of this thesis is to study methods for the acquisition perfusní imaging based 
on dynamic MR imaging with T1 contrast. It describes methods of measurement of T1 
relaxation time and the possibility of evaluating the results. It further describes the phantoms 
and their use. And it is here mentioned for the dynamic acquisition protocol perfusní imaging. 
There is also described in detail created a program for automatic control of the NMR system. 
In the experimental measurements are performed on static and dynamic phantom, are also 
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Tato práce se týká akvizice MRI obrazových sekvencí pro preklinické perfusní 
zobrazování, jehoţ vyuţití má velkou budoucnost v diagnostice, třídění a klasifikaci nádorů. 
Celý obsah práce je zaměřen na akviziční metody pro perfusní  zobrazování zaloţené na 
dynamickém MR zobrazování s T1 kontrastem (DCE MRI). Cílem této práce je nalézt vhodné 
parametry pro jednotlivé pulsní sekvence, pouţívané pro DCE MRI s ohledem na volbu 
potřebného prostorového či časového rozlišení, doby snímání a poměru signálu s šumu. 
 Kapitoly 1-4 jsou věnovány popisu základního principu MRI zobrazování, který tvoří 
teoretickou základnu potřebnou pro další popis problematiky. Zlepšení techniky magnetické 
rezonance a nový design pulsních sekvencí přinesly sérii rychlých a ultra rychlých technik 
snímání obrazu, kterým je věnována kapitola 5. Tato kapitola je zaměřena na pulsní sekvence 
vhodné pro T1 váhování. V následující 6. kapitole je nástin problematiky hodnocení kvality 
snímků.  
DCE MRI je nyní široce pouţívané v diagnostice rakoviny a s úspěšností se pouţívá i 
jako nástroj pro sledování odezvy nádoru na léčku. Výsledek dynamického zobrazení 
kontrastem zvýrazněné tkáně závisí mj. i na fyziologických vlastnostech tkáně, kde je 
kontrastní látka distribuovaná. Nástin problematiky DCE MRI je popsán v kapitole 7. 
Na aplikaci magnetické rezonance v onkologii měl také významný vliv vývoj 
paramagnetických kontrastních látek o malé molekulové hmotnosti. V kapitole 8 se nachází 
popis principu interakce kontrastní látky s tkání a rozdělení kontrastních látek podle 
jednotlivých kategorií. Jsou zde také bliţší informace o kontrastních látkách, které byly 
pouţity v experimentální části práce. 
Kapitola 9 je věnována měření intenzity signálu v obraze, na kterou navazuje 10. 
kapitola popisující metody měření relaxačního času T1. V 11. kapitole je nastíněna technika 
hodnocení výsledků měření, která je případně rozvedena v příslušných kapitolách u 
jednotlivých výsledků. Ve 12. kapitole jsou uvedeny některé nesnáze, se kterými je moţné se 
setkat při měření relaxačního času T1. V následující kapitole jsou popsány základní 
farmakokinetické modely pouţívané pro získání perfusních parametrů při DCE-MRI. Dále je 
ve 14. kapitole nastíněna problematika fantomů, pouţívaných pro NMR systémy. Za ní 
následuje 15. kapitola, kde jsou popsány protokoly měření pouţívané v experimentální části. 
16. kapitolu tvoří popis vytvářeného programu, který slouţí pro automatické ovládání 
systému magnetické resonance na Ústavu přístrojové techniky AVČR Brno. Dále navazuje 
experimentální část popisující měření na statickém a dynamickém fantomu a v 19. kapitole 
jsou porovnávány jednotlivé pouţité sekvence s jejich konkrétními parametry a jejich 
vhodnost pro DCE-MRI.. 







1 Principy MRI 
Pro zobrazování pomocí MRI (Magnetic Resonance Imaging) se vyuţívá jader, která 
mají lichá atomová čísla např. atom vodíku. Takováto jádra mají totiţ důleţitou vlastnost, 
kterou je nenulový moment hybnosti J častěji nazývaný spin, který kvantitativně popisuje 
míru rotace. Spin můţe nabývat hodnot ±1/2. Celkový spin jádra je tvořen součtem spinů 
jednotlivých nukleonů (protonů a neutronů).  Pokud by byl celkový spin jádra celočíselný, 
neposkytoval by pro magnetickou rezonanci (dále pouze MR) ţádný signál. Proto jsou pro 
MR vyuţívána jádra s neceločíselným celkovým spinem, která se označují jako MR aktivní. 
Nejčastěji vyuţívaným prvkem je vodík 1H, který obsahuje jeden nepárový proton. Další 
prvky vhodné pro MR zobrazování, které jsou navíc s dostatečnou mírou zastoupeny v ţivých 
organismech, jsou zobrazeny v tabulce č. 1 [1]. 
Tabulka 1: Vlastnosti prvků vhodných pro MR zobrazování [1] 
 
 
Proton obsaţený v jádře má elementární elektrický náboj. Navíc pokud má nenulový 
spin, tak rotuje kolem své osy.  Jako kaţdý rotující objekt s nábojem, vytváří i jádro kolem 
sebe magnetické pole, které je reprezentováno vektorem magnetického momentu μ: 
𝜇     =  𝛾 ∙ 𝐽                                                          (1) 
Tato rovnice vyjadřuje vztah mezi vektorem magnetického momentu μ a momentem 
hybnosti J. Konstanta γ představuje gyromagnetický poměr a je charakteristický pro 
jednotlivé prvky (viz tabulka č. 1) [2]. 
Bez existence vnějšího magnetického pole se u souboru protonů jejich magnetické 
momenty navenek vůbec neprojeví. Tento fakt je zapříčiněn tím, ţe směry vektorů μ se 
vyskytují u jednotlivých protonů se stejnou pravděpodobností. Důsledkem toho dochází ke 
vzájemnému vyrušení.  Pokud je ovšem proton umístěn do vnějšího homogenního 
magnetického pole B0, dochází ke vzniku síly, která se snaţí natočit jádro do směru 
působícího pole. V opačném směru působí mechanická síla, která je vyvolaná rotační 
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setrvačností. Výsledkem působení výše zmíněných sil je pohyb nazývaný precese jádra (viz. 
obrázek č. 1) [2]. 
 
Obrázek 1:Analogie mezi precesí jádra atomu (b) a Zemí (a) [3] 
                                                          
Úhlová frekvence, se kterou se jádro otáčí okolo směru vnějšího magnetického pole B0, 
se nazývá Larmorova frekvence (rovnice č. 2) [2]. 
𝜔0 = 𝛾 ∙ 𝐵0                                                      (2) 
Z výše uvedeného vztahu vyplívá, ţe Larmorova frekvence je lineárně závislá na 
vnějším magnetickém poli B0 [2]. 
U souboru protonů dochází k vektorovému součtu jednotlivých elementárních vektorů 
magnetických momentů. Vektor makroskopické magnetizace M je tedy dán vztahem [2]: 
 
𝑀   =  𝜇𝑛     
𝑁𝑎
𝑛=1                                                        (3) 
 
Kde μn je magnetický moment n-tého jádra a Na je celkový počet spinů 
v zobrazovaném objektu [2]. 
Vektor makroskopické magnetizace M se skládá ze dvou sloţek. Longitudinální 
magnetizace Mz neboli podélná magnetizace, která je orientovaná podél vnějšího 
magnetického pole B0. A transverzální magnetizace Mxy neboli příčná magnetizace, která je 
naopak kolmá ke směru vnějšího magnetického pole B0 [2]. 
V případě absence vnějšího magnetického pole je velikost vektoru makroskopické 
magnetizace nulová. Pokud je ovšem objekt umístěn do vnějšího magnetického pole B0, 
potom je velikost makroskopické magnetizace rovna pouze longitudinální sloţce a 
transverzální sloţka je nulová. Dochází k tomu, ţe jednotlivé spiny precesují s různou fází, 




 𝑀    = 𝑀0      =
𝛾2 ∙ℏ2 ∙𝐵0 ∙𝑁𝑆
4∙𝐾∙𝑇𝑆
                                               (4) 
Kde γ je.gyromagnetický poměr, ℏ je Plancova konstanta, B0 je vnější magnetické 
pole, Ns je celkový počet spinů, K je Boltzmanova konstanta a TSj e absolutní teplota systému 
spinů [2]. 
Z výše uvedeného vztahu vyplývá, ţe vektor magnetizace je přímo úměrný vnějšímu 








2 Radiofrekvenční puls  
Radiofrekvenční puls (dále jen RF puls) je excitační puls, který slouţí ke sklopení 
vektoru magnetizace ze směru vnějšího magnetického pole B0 (směr osy Z) do transverzální 
roviny (rovina XY), kde je moţné detekovat signál [4].   
 
Obrázek 2: Sklopení vektoru magnetizace RF pulsem 
Pokud na skupinu protonů v magnetickém poli B0 působí RF puls, dojde ke vzniku 
vektoru B1 v rovině XY, který se pohybuje s kruhovou frekvencí ω0 ve směru precese 
protonů. Následně dochází ke sfázování elementárních magnetických dipólů, díky tomu dojde 
k postupnému vyklonění vektoru magnetizace z osy Z. Důsledkem výše popsaného jevu, 
vzniká nutační pohyb vektoru magnetizace, který spočívá v precesi kolem B1 s úhlovým 
kmitočtem ω1 = γ ∙ B1 a v precesi kolem B0 s úhlovým kmitočtem ω0 = γ ∙ B0. Je nutné 
podotknout, ţe magnetické pole B0 je velmi silné (např. 1,5 T), naproti tomu B1 je velmi slabé 
magnetické pole generované RF pulsem (např. 50 mT). Z obrázku č. 3 je patrné, ţe koncový 
bod vektoru magnetizace během trvání RF pulsu se pohybuje po spirálové dráze na sférickém 
povrchu[4]. 
 






Sklápěcí úhel neboli úhel vychýlení vektoru magnetizace od osy Z [4]  : 
𝜃 = 𝛾  𝐵1(𝑡)𝑑𝑡
𝜏
0
                                             (5) 
kde τ je doba trvání RF pulsu. 
Pokud by byl RF puls pravoúhlý lze sklápěcí úhel vyjádřit jako: 
𝜃 = 𝛾 ∙ 𝐵1 ∙ 𝜏                                                     (6) 
 
Obrázek 4: Sklápěcí úhel  po aplikaci RF pulsu [5] 
Frekvence RF pulsu musí být blízká Larmorově frekvenci, aby došlo k vychýlení 
makroskopického vektoru magnetizace. Z výše uvedeného vztahu vyplývá, ţe sklápěcí 
úhel roste s velikostí daného RF pulsu a s délkou jeho trvání [5]. 
2.1 Relaxace 
Termín relaxace vyjadřuje návrat vektoru magnetizace zpět do termodynamické 
rovnováhy po skončení RF pulsu. Stav termodynamické rovnováhy je stav s nejniţší moţnou 
energií. Vyznačuje se nulovou velikostí vektoru magnetizace v transverzální rovině. Tedy 
vektor magnetizace je pouze v podélném směru. Pro popis chování vektoru magnetizace při 
návratu z vychýleného stavu do stavu termodynamické rovnováhy se pouţívají dva termíny, 
podélná relaxace T1 a příčná relaxace T2 [5]. 
Longitudinální neboli podélná relaxace T1 je známá také jako spin-mříţková relaxace. 
Charakterizuje návrat vektoru magnetizace z transverzální do longitudinální roviny. Spin 
mříţková relaxace je čas, který potřebují spinující protony pro návrat získané energie z RF 
pulsu zpět do okolní mříţky (pojmem mříţka se zamýšlí všechny stupně volnosti jednotlivých 
částic v látce). Díky tomuto procesu se mohou vrátit do rovnováţného stavu. Rychlost 
podélné relaxace se vyjadřuje jako 1/T1. Velikost vektoru magnetizace v čase v závislosti na 
rychlosti podélné relaxace je [4] 
𝑀𝑧 𝑡 = 𝑀0 ∙ (1 − 𝑒
−𝑡
𝑇1 )                                               (7) 
Podélná relaxační časová konstanta T1 je doba, kterou potřebuje vektor magnetizace 
k dosaţení 63% své maximální hodnoty. Rychlost podélné relaxace závisí na teplotě, 




Obrázek 5: Průběhy relaxací T1 a T2 [6] 
Druhým typem relaxace je tzv. příčná (transverzální) relaxace neboli spin-spinová 
relaxace T2, během které dochází k rozfázování elementárních dipólů. V důsledku ztráty 
fázové koherence rapidně klesá velikost transverzálního vektoru magnetizace Mxy v čase 
podle následujícího vztahu [4] 
𝑀𝑥𝑦 (𝑡) = 𝑀0 ∙ 𝑒
−
𝑡
𝑇2                                                  (8) 
Proces rozfázování je způsoben vlivem nehomogenit statického vnějšího pole B0 a také 
vlivem nehomogenit vnitřního pole, které vznikají působením okolních jader. Pomocí 
efektivní relaxační doby T2
*
 se dá vyjádřit současný vliv vnějších a vnitřních nehomogenit 









                                                         (9) 






                                                        (10) 
kde ∆B0 je rozsah nehomogenit B0, T3 je relaxační doba způsobená nehomogenitou B0. 
 Příčná relaxační doba T2 vyjadřuje čas, který potřebuje vektor příčné magnetizace 
k dosaţení 37% své maximální hodnoty. Je nutné podotknout, ţe relaxační doba T2 je výrazně 
menší, neţ relaxační doba T1, důsledkem čehoţ se nejprve uplatní příčná relaxace T2 a 
následně proběhne podélná relaxace T1, přestoţe oba mechanismy působí současně [4]. 
 
2.2 Volně indukovaný signál (FID signál) 
Volně indukovaný signál (Free Induction Decay) dále uţ jen FID signál je moţné 
snímat vţdy, kdyţ má vektor magnetizace nenulovou sloţku v rovině XY. Například po 
aplikaci 90° RF pulsu, je vektor magnetizace překlopený do transverzální roviny a sfázovaný. 
Pokud se umístí do tého roviny přijímací cívka, po skončení RF pulsu dojde k zachycení FID 
signálu. FID signál je výsledkem oscilujícího magnetického pole spinů, které indukuje proud 
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v přijímací cívce. Tento oscilující signál s postupně klesající amplitudou je popsán následující 
rovnicí [5]: 





∙  𝑐𝑜𝑠𝜔0 ∙ 𝑡                                       (11) 
 






 charakterizuje útlum signálu s časovou konstantou efektivní příčné 
relaxace T2
*.  FID signál je moţné detekovat tak dlouho, dokud nedojde k úplnému 
rozfázování spinujících jader [5]. 
 









3 Prostorové kódování 
Pro prostorové kódování se pouţívají tři dvojice cívek, vţdy jedna dvojice pro jednu 
rovinu (transverzální, koronární a sagitální). Pokud se vhodně zvolí proud gradientními 
cívkami, lze vytvořit gradienty v libovolném směru a díky tomu získat jakkoli orientovaný 
řez, aniţ by se muselo manipulovat s předmětem (pacientem) [7]. 
Pro vymezení tomografické vrstvy se vyuţívá superpozice základního magnetického pole 
B0 a gradientního magnetického pole Gz. Superpozice probíhá během excitace systému jader 
RF pulsem. Důsledkem toho budou spiny v jednotlivých rovinách kolmých ke směru 
pouţitého gradientu vykonávat precesi s odlišnou frekvencí. Šířka řezu vymezené 
tomografické vrstvy se volí pomocí kombinace strmosti řezově výběrového gradientu a šířkou 
pásma excitačního pulsu. Čím uţší je potřeba řez, tím se musí pouţít strmější gradient a uţší 
pásmo excitačního pulsu [7]. 
Pokud se aplikuje gradient v rovině řezu, tak vlivem změn v Larmorově frekvenci jader 
dojde k rozdělení do sloupců o shodné frekvenci. Tento gradient je zapnut po dobu přijímání 
signálu ze sledovaného řezu. Zajišťuje frekvenční kódování a nazývá se Gx neboli čtecí 
(readout) gradient [7]. 
Dále se pouţívá fázově kódující gradient Gy. Je kolmý k výše zmíněným gradientům a 
zapíná se pouze na krátkou dobu před aplikací frekvenčně-kódujícího gradientu (např. mezi 
90° a 180° RF pulsem). Díky Gy gradientu se pozmění fáze precese jader a důsledkem toho 






















4 K-prostor a rekonstrukce obrazu 
K-prostor je datový prostor, který tvoří kladné a záporné hodnoty prostorových 
frekvencí. Během akvizice dat dochází k diskretizaci ky-ové souřadnice ve směru fázového 
kódování. Také je zde provedena diskretizace vzorkováním pomocí A/D převodníku se 
vzorkovací periodou ∆Ts. Následkem toho vzniká diskretizovaný k-prostor v matici 
m∆kx×n∆ky elementů. Jednotlivé elementy diskrétního k-prostoru obsahují čísla získaná 
z měření MR signálu. Centrální řádky k-prostoru obsahují nejniţší stupeň fázového kódování, 
naproti tomu horní a dolní okrajový směr obsahují nejvyšší stupně fázového kódování. 
V centru k-prostoru se nacházejí největší naměřené hodnoty, jelikoţ amplituda echo signálu je 
tím větší, čím menší je stupeň fázového kódování. Hlavní rysy zobrazované scény jsou 
obsaţeny v centru k-prostoru, kde je obsaţena informace o nejniţších prostorových 
frekvencích. Detaily zobrazované scény jsou obsaţeny v nejvyšších prostorových frekvencích 
a nalezneme je v okrajových částech k-prostoru. Souřadnice k-prostoru lze obecně vyjádřit 
jako [4]: 
 
𝑘𝑥 = 𝛾𝐺𝑥𝑡𝑥                                                         (12) 
𝑘𝑦 = 𝛾𝐺𝑦𝑡𝑦                                                         (13) 
 
Výběrem Gyty, tedy volbou velikosti gradientu nebo délky jeho trvání, je proveden 
výběr odpovídajícího řádku k-prostoru. Celý proces je určen volbou fázového inkrementuj 
∆φ. Naplnění vybraného řádku je realizováno gradientem Gx. Standardní způsob plnění k-
prostoru odpovídá postupnému sběru dat od nejvyššího záporného stupně fázového kódování 
(spodní řádek) s postupným posouváním k nulovému stupni fázového kódování (středový 
řádek) aţ k nejvyššímu stupni kladného fázového kódování (horní řádek). Existuje ovšem 
řada způsobů plnění k-prostoru, které spočívají v různých trajektoriích. Volba trajektorie je 
závislá zejména na délce akviziční doby, která je potřeba pro sejmutí dat. Pro velmi rychlé 
získání předběţného snímku, je moţné pouţít metodu, kdy je zaplněna pouze polovina k-
prostoru a zbytek je dopočítán vyuţitím jeho prostorové symetrie. Rekostrukce obrazu je 
provedena Inverzní Fourierovou transformací (IFT) [4]. 
Výsledné obrazy MRI jsou vyjádřeny ve stupních šedi, přičemţ bílá barva odpovídá 
nejvyššímu signálu a černá barva naopak nulovému signálu z konkrétního bodu. Úroveň 
signálu odpovídá hustotě spinů, které se podílejí na signálu. Výsledný snímek po aplikaci IFT 
je komplexní. Skládá se z imaginárních a reálných částí, které odpovídají intenzitě a fázi. Ke 
zpětné kontrole rozloţení homogenity magnetického pole je moţné pouţít zobrazení fázové 
sloţky. Díky tomu je moţné zjistit, zda v zobrazovaném objemu nevzniká lokálně příliš velký 





5 Pulsní sekvence 
Pro sběr obrazových dat se obvykle nepouţívají excitace měřeného objemu jedním RF 
pulsem, ale periodicky se opakující pulsy. V závislosti na typech pulsů a jejich časování lze 
získat různě váţené obrazy. Tato kapitola je zaměřena na některé pulsní sekvence vhodné pro 
měření T1 relaxačního času [4]. 
5.1 Inversion Recovery 
Pulsní sekvence Inversion Recovery dále jen IR na začátek aplikuje 180° puls. Dále po 
uplynutí časového intervalu tzv. inverzní doby TI (Time Inversion) se aplikuje 90° puls. 
Následně se čeká po repetiční dobu TR (Time Repetition) a je aplikován opět 180° puls a celý 
cyklus se opakuje [5]. 
Před aplikací 180° pulsu je vektor magnetizace ve směru osy Z. Po té, co je aplikován 
180° puls, vektor magnetizace je převrácen do směru osy -Z. Následně, vlivem T1 relaxačního 
mechanismu, dochází ke zmenšování vektoru magnetizace ve směru osy -Z, projde nulou 
(null point) a začne nabývat hodnot ve směru osy +Z. Po uplynutí doby TI je aplikován 90° 
puls, který způsobí převrácení podélného vektoru magnetizace do transverzální roviny XY. 
Velikost vektoru magnetizace, který se převrátí do roviny XY, záleţí na mnoţství jader, která 
se vlivem T1 stihla vrátit do rovnováţného stavu. Tedy měřený FID signál je proporcionální 
longitudinální magnetizaci převrácené do transverzální roviny. Zvláštní význam má okamţik 
průchodu vektoru magnetizace nulovým bodem (null point) t0. Je to okamţik, kdy nelze měřit 
velikost vektoru magnetizace. Tento okamţik je moţné vyuţít k selektivnímu potlačení 
signálu od některých tkání [5].  
𝑡0 = ln 2 ∙ 𝑇1 = 0,693 ∙ 𝑇1                                             (14) 
Díky opačné orientaci vektoru magnetizace po aplikování 180° pulsu, dojde v čase 
˂0;t0 ˃ ke změně fáze FID signálu [5]. 
  T1 relaxační křivka se skládá ze dvou částí (obrázek č.7). Po 180° pulsu začne vektor 
magnetizace narůstat podle vztahu 
𝑀𝑍 = 𝑀0 ∙  1 − 2𝑒
−
𝑇𝐼
𝑇1                                                (15) 
Ovšem relaxační křivka po aplikování 90° pulsu narůstá od nuly podle vztahu (7). 
Pokud se tedy skombinují oba výrazy, tak po zjednodušení je výsledný signál úměrný 










Obrázek 7: Průběh T1 relaxačních křivek IR metody buzení [5] 
Pomocí IR metody buzení lze vhodným nastavením parametrů TR a TI váhovat obraz 
buď hustotou protonových jader, nebo relaxačním časem T1. Maximálního T1 kontrastu lze 
dosáhnout, pokud bude TI přibliţně rovno průměrné hodnotě T1 ve tkáních zobrazované 
scény. Pomocí IR metody buzení lze dosáhnout dvojnásobné dynamiky signálu neţ u metody 
Saturation Recovery  (viz následující kapitola) [5].  
 
5.2 Saturation Recovery 
Pulsní sekvence Saturation Recovery  dále uţ jen SR, je charakteristická aplikováním 
pouze 90° pulsů. Po prvním 90° pulsu se čeká určitý časový interval TR, po který se vrací 
vektor příčné magnetizace zpět do rovnováţného stavu. Pokud je repetiční doba TR 
dostatečně dlouhá (mnohem větší neţ relaxační čas T1), jedná se o tzv. saturovaný systém, 
kdy se vektor příčné magnetizace stihl vrátit do rovnováţného stavu před tím, neţ byl 
aplikován další 90° puls. Maximální velikost FID signálu hned po ukončení RF pulsu je 
úměrná počtu protonových jader. Tedy pokud pouţijeme dlouhý čas TR a minimální dobu TE 
(Time Echo), výsledkem bude obraz váhovaný hustotou protonových jader. Je nutné 
podotknout, ţe v praxi nelze měřit signál těsně po skončení pulsu. Z toho vyplývá, ţe pomocí 
pulsní sekvence SR je moţné získat měřený signál, který bude závislý i na T1 nebo na 
relaxační době T2 [5]. 
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Obrázek 8:Schéma pulsní sekvence SR [5] 
Pokud se pouţije krátké TR (vzhledem k T1), tak vektor magnetizace se před dalším 
90° pulsem nestihne vrátit do rovnováţného stavu a získá se tzv. částečně saturovaný systém. 
A při krátké době TE se získá obraz, který bude váhován T1. Maximálního akvizičního 











                                                (18) 
 
5.3 Spin Echo 
Pulsní sekvence Spin Echo dále uţ jen SE pouţívá 90° puls, kterým sklopí vektor 
magnetizace do transverzální roviny, kde následně vlivem T2 relaxačního času dochází 
k postupnému rozfázování. Z původního sfázovaného vektoru, který procesoval s úhlovou 
frekvencí ω0, dojde k rozfázování skupiny spinů. Některé budou procesovat s vyšší úhlovou 
frekvencí, jiné naopak s niţší úhlovou frekvencí. Proto je následně, po uplynutí doby τ, 
aplikován druhý tzv. refokusační puls. Tento puls se sklápěcím úhlem 180° způsobí, ţe spiny, 
co procesovaly s vyšší frekvencí, doţenou pomalejší spiny. Následkem toho dochází 
k opětovnému sfázování skupiny spinů v transverzální rovině. Po aplikaci 180° pulsu lze za 
další časový úsek τ měřit maximální hodnotu echo signálu. Tedy echo delay time (TE) je 
roven době 2τ (doba od aplikace 90° pulsu po maximální signál). Po uplynutí repetiční doby 




Obrázek 9: Schéma pulsní sekvence SE [5] 
Obraz vytvoření uţitím pulsní sekvence SE můţe být samozřejmě různě váţený 
v závislosti na parametrech TR a TE. Pokud chceme vytvořit T1 váţený obraz, je nutné 
potlačit efekt T2 a naopak zdůraznit efekt T1. Při nastavení krátké doby TE se zajistí sníţení 
T2 efektu, případně aţ jeho eliminace. A dále, pokud se nastaví krátký čas TR, dojde 
k zvýraznění efektu T1 relaxace. Všechny moţné nastavení jsou uvedeny v následující tabulce 
[5]: 
Tabulka 2: Parametry pro váhování obrazu pro sekvenci SE [5] 
Váhování TR TE Signál 
T1 krátké krátké N(H)(1-e
-TR/T1
) 













5.4 Turbo Spin Echo 
Turto Spin Echo dále jen TSE je různými výrobci označované také jako Fast Spin Echo 
(FSE). Jiţ podle názvu je jasné, ţe se jedná o rychlejší pulsní sekvenci spinového echa.  U 
klasické SE pulsní sekvence po aplikace 90° pulsu a 180° pulsu získáme jeden echo signál, 
jeden stupeň fázového kódování (jeden řádek k-prostoru) a jeden obraz. Je ovšem moţné po 
90° pulsu aplikovat např. osm 180° pulsů, následkem čehoţ získáme osm echo signálů a tedy 
i osm obrazů za jeden čas TR. Všechna echa jsou získána při stejném stupni fázového 
kódování, a tedy k naplnění celé k-roviny je nutné opakovat sekvenci s různými stupni 
fázového kódování [5].  
Pouţitím sekvence TSE je ovšem moţné podstatně zkrátit skenovací dobu. Počet 
pouţitých ech neboli Echo Train Length (ETL) označuje délku pouţité sekvence (obvykle 3 
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aţ 32). Ovšem TSE sekvence pouţívá pouze jeden k-prostor, který je naplněn v jednom TR 




                                                           (19) 
NTR je počet TR intervalů, NY vyjadřuje počet stupňů fázového kódování. Následně je 
doba skenování zkrácená oproti standardní metodě SE podle následujícího vztahu: 
𝑠𝑐𝑎𝑛 𝑡𝑖𝑚𝑒 =
𝑠𝑐𝑎𝑛  𝑡𝑖𝑚𝑒 (𝑆𝐸)
𝐸𝑇𝐿
                                              (20) 
Pokud chceme vytvořit T1 váţený obraz, stanoví se ETL=4, protoţe při tomto stupni má 
echo signál ještě stále narůstající charakter, tedy ještě nedosáhlo maxima. V tomto případě se 
pouţijí pouze čtyři stupně fázového kódování, tedy k-prostor bude tvořen čtyřmi částmi. 
Nejvzdálenější echo přispívající k signálu v nejkratším volitelném TEefekt=17ms, bude echo, 
které vzniká v čase 68 ms (17∙4 = 68). Tím bylo dosaţeno potlačení vlivu váhování T2 a 
vznikl T1 váţený obraz [4]. 
 
5.5 Gradient Recalled Echo 
Gradient Recalled Echo dále jen GRE je pulsní sekvence, která umoţňuje zkrátit dobu, 
která je potřebná pro sejmutí signálu (scan time). Doba snímání je definována jako 
𝑠𝑐𝑎𝑛 𝑡𝑖𝑚𝑒 = 𝑇𝑅 ∙ 𝑁𝑦 ∙ 𝑁𝐸𝑋                                            (21) 
kde TR je repetiční čas, Ny je počet stupňů fázového kódování a NEX je počet excitací. 
Jelikoţ zmenšení parametru Ny by zhoršilo rozlišení obrazu a NEX limituje poměr signálu 
k šumu (SNR), jediný parametr, který můţe být měněn je repetiční čas TR. Tedy v GRE 
metodě se zmenší TR na minimum tak, aby se snímal ještě dostatečný signál, ze kterého by 
bylo moţné rekonstruovat obraz. Pulsní sekvence GRE pouţívá malé sklápěcí úhly namísto 
obvyklých 90° pulsů. Tato změna způsobí neúplné překlopení vektoru magnetizace do 
transverzální roviny XY. Tedy po aplikovaném RF pulsu zůstává vektor magnetizace podél 
osy Z. Proto se i při malém TR stihne vrátit dostatečné mnoţství magnetizace do 
rovnováţného stavu [5]. 
 
Obrázek 10: Sklápěcí úhel GRE pulsní sekvence [5] 
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Pro vytvoření echo signálu se ve vhodnou dobu aplikuje fázově-kódující gradient Gx. 
Jeho první úsek má záporný charakter, který způsobí rozfázování spinů, tedy FID signál je 
utlumen. Aplikuje se frekvenčně-kódující gradient. Následně v čase TE (Time Echo) dojde v 
důsledku kladné části gradientu Gx ke sfázování spinů. Díky tomu se vytvoří echo signál, 
který můţe být snímán [5]. 
 
Obrázek 11: Diagram pulsní sekvence GRE [5] 
GRE technika snímání obrazu pouţívá tak malé TR časy, v důsledku čehoţ lze za daný 
čas pořídit pouze jeden řez. Tento přístup se nazývá sekvenční mód neboli single slice GRE. 
Celková doba skenování je potom vyjádřena vztahem 
𝑠𝑐𝑎𝑛 𝑡𝑖𝑚𝑒 = 𝑇𝑅 ∙ 𝑁𝑦 ∙ 𝑁𝐸𝑋 ∙ (# 𝑜𝑓 𝑠𝑙𝑖𝑐𝑒𝑠)                               (22) 
Z výše uvedeného vztahu vyplývá, ţe přidáním řezu u sekvenčního módu GRE 
techniky snímání vzroste skenovací čas [5]. 
Kromě výše popsané 2D verze gradientního echa, lze tuto pulsní sekvenci upravit také 
na 3D objemové snímání obrazu. Takového zobrazení se dosahuje přidáním fázově-
kódujícího kroku Nz do osy Z, pomocí které je vybírán řez. Celkový čas potřebný pro 
skenování je potom 
𝑠𝑐𝑎𝑛 𝑡𝑖𝑚𝑒 = 𝑇𝑅 ∙ 𝑁𝑦 ∙ 𝑁𝐸𝑋 ∙ 𝑁𝑍                                      (23) 
 
 Pulsní sekvence gradientního echa umoţňuje vytvořit tkáňový kontrast 
způsobený váhováním snímků různými parametry. Na tkáňový kontrast má vliv sklápěcí úhel 
a časy TR a TE. Pokud aplikujeme malý sklápěcí úhel (5° - 30°), tak vektor magnetizace bude 
mít velkou longitudinální sloţku (viz obrázek č. 10) a na návrat do rovnováţného stavu bude 
potřebovat velmi málo času. Jestliţe budeme měřit dvě tkáně, které mají rozdílné relaxační 
časy T1, tak pro malé sklápěcí úhly je prakticky nebude moţné rozlišit (viz obrázek č. 12). 




Obrázek 12: T1 relaxační křivky pro různé sklápěcí úhly GRE sekvence [5] 
 Při malém sklápěcím úhlu je dosaţeno malé transverzální magnetizace, coţ vede 
k redukci T2
*
 váhování. Z obrázku č. 10 je patrné, ţe sloţka vektoru magnetizace Mxy je 
proporcionální vektoru M0, tedy kontrast tkáně je především způsoben hustotou protonů. 
Například pokud máme dvě tkáně A a B (viz obrázek č. 13), z nichţ tkáň A má vyšší hustotu 
protonů (např. voda) neţ tkáň B (např. tuk), potom v čase TE je rozdíl mezi oběma křivkami 
vysvětlen různou protonovou hustotou. Tedy malý sklápěcí úhel umoţňuje vytvořit obraz 
váţený protonovou hustotou [5]. 
 
Obrázek 13: T1 relaxační křivky pro tkáň A a B GRE sekvence [5] 
 Při středních sklápěcích úhlech (30° - 60°) můţe být výsledný kontrast ovlivněn T1 
váhováním, protoţe větší sklápěcí úhel spíše převáţí zisk z T2
*
 váhování. O výsledku dále 
rozhoduje čas TR. Kdyţ je repetiční čas velmi krátký (několik milisekund), není čas pro úplný 
návrat transverzální magnetizace. Tedy zbytková transverzální magnetizace bude přispívat 
k dalšímu signálu. Krátký repetiční čas TR podporuje T2
*
 váhování. Přesněji pokud platí, ţe 
TR˂3 T2
*
 kontrast závisí na  T2
*. Naopak dlouhý čas TR (několik stovek milisekund) 
umoţňuje návrat T1 křivky, v důsledku čehoţ je moţné lépe rozeznat rozdílné T1 hodnoty. 
Tedy dlouhé TR vytváří T1 váhování. Poslední parametr, který ovlivňuje kontrast výsledného 
obrazu je čas TE. Pokud se nastaví krátký čas TE, tak to vede k potlačení T2
*
 váhování a 
nárůstu váhování hustotou protonů nebo časem T1. Naopak dlouhý čas TE zvýrazňuje obraz 
pomocí T2
*
 váhování [5]. 
Mezi výhody GRE pulsní sekvence patří na prvním místě zvýšení rychlosti skenování, 
dále zvýšená senzitivita magnetické susceptibility pro krvácení. Další výhodou je moţnost 3D 
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zobrazování v rozumném čase a v neposlední řadě zobrazování průtoku krve vyuţívané v MR 
angiografii. Ovšem zobrazování pomocí gradientního echa má i své nevýhody, mezi které 
patří například sniţování poměru signálu a šumu (SNR) v důsledku pouţívaného malého 
sklápěcího úhlu a také velmi krátkého času TR, který neumoţňuje dostatečný návrat 
longitudinální magnetizace. Dále v důsledku absence refokusačního 180° pulsu, narůstají 
artefakty z magnetické susceptibility. Výrazný efekt je na rozhraní provzdušněných tkáních 
(např. oblast paranasálních sinusů). V neposlední řadě je nutné zmínit, ţe pulsní sekvence 
gradientního echa je velmi citlivá na nehomogenity magnetického pole [5]. 
 
5.6 Fast low-angle shot 
Fast low-angle shot dále uţ jen FLASH je speciální rychlá skenovací metoda, která je 
jednou z mnoha technik gradientního echa. Pouţívá se zde sklápěcí úhly velikosti 15° a 
menší. U FLASH sekvence je snaha eliminovat sloţku transverzální magnetizace 
v rovnováţném stavu. Jednou cestou, jak toho docílit, je aplikace tzv. RF spoiling. Jedná se o 
přidání fázového offsetu ke kaţdému následujícímu RF pulzu (viz obrázek č. 14), coţ způsobí 
odpovídající fázový posun  po sobě jsoucích RF pulsů. Následkem toho dojde k fázovým 
posunům následujících vektorů ustálené magnetizace MSS. Pokud se bude dodrţovat 
konstantní fázový vztah mezi vysílačem a přijímačem, dojde k vzájemnému vyrušení po sobě 
jdoucích vektorů MSS [5]. 
 
Obrázek 14: RF spoiling transverzální magnetizace u FLASH sekvence [5] 
 
  Zničení transverzální magnetizace můţe být realizováno také uţitím gradientních 
spoilerů. Celý koncept je realizován zavedením přídavného gradientu variabilní síly 




Obrázek 15: Pulsní sekvence FLASH [5] 
 Poslední metoda, která se pouţívá pro zničení vektoru ustálené magnetizace MSS, je 
prodlouţení doby TR. Pokud repetiční čas TR nastavíme dostatečně dlouhý (obecně přes 200 
ms), získáme dost času pro úplné rozfázování spinů v transverzální rovině, coţ vede ke 
vzájemnému vyrušení a transverzální sloţka bude nulová [5].  
 FLASH sekvence můţe různým nastavením parametrů TR, TE a sklápěcím úhlem, 
vytvořit různě váţené obrazy. Pokud se zvolí dlouhý repetiční čas TR a velký sklápěcí úhel, 
získáme tak T1 váţený obraz. Pokud ovšem ponecháme dlouhý TR, ale aplikujeme malý 
sklápěcí úhel, tak v závislosti na čase TE získáme buď T2
*
 váţený obraz nebo obraz váţený 
hustotou protonů [5]. 
 Pulsní sekvence FLASH je na jednu stranu rychlá metoda vytváření obrazu, ale na 
druhou stranu má i své nevýhody, mezi které patří narůstající rozfázování vlivem 
nehomogenit vnějšího magnetického pole B0. A také nárůst artefaktů způsobených 
magnetickou susceptibilitou [5].  
 
5.7 Turbo FLASH 
Pulsní sekvence turbo FLASH je další vylepšenou metodou gradientního echa. Jedná 
se o ultra rychlou techniku, která pouţívá velmi krátké časy TR a velmi malý sklápěcí úhel. 
Jedním z důsledků velmi krátkého TR a malého sklápěcího úhlu je velmi malý T1 kontrast. 
Proto turbo FLASH pouţívá tzv. preparační puls (pre-puls). Jde o preparační techniku neboli 
tzv. magnetization preparation. Metoda IR Prepared je shodná s technikou Inversion Recovery 
(viz kapitola 5.1 Inversion Recovery). Na začátku se aplikuje 180° puls, který způsobí zvýšení 
T1 váhování. Celkový výsledek je závislý na době TI (inversion time) neboli PT (prep time). 
Jedná se o časový úsek mezi aplikací pre-pulsu a následné FLASH sekvence (viz obrázek č. 
16). Druhou preparační metodou, která naopak zvyšuje T2 váhování je DE Prepared (Driven-
Equilibrium Prepared). Při této metodě se na začátek implemntuje sada pulsů 90°-180°-90°. 
Následně platí, ţe čím delší je preparační doba PT, tím více se uplatní T2 relaxace, coţ má za 




Obrázek 16: Diagram pulsní sekvence IR turbo FLASH [8] 
Další metodou preparace je aplikace dvou 90° pulsů P1 a P2 (viz obrázek č. 17). Jedná 
se o metodu SR preparace, která je vhodná pro tvorbu T1 váţených obrazů. Po aplikaci 
iniciačního 90° pulsu P1 dojde k vynulování longitudinální magnetizace. Takový puls musí 
být odolný vůči nehomogenitám magnetického pole B1.Následně dochází k odstranění příčné 
magnetizace vygenerované pulsem P1 pomocí spoiling gradientu g1. Přičemţ vývoj podélné 
magnetizace do termální rovnováhy během časového intervalu ti1 je nezávislý na historii 
předchozích pulsů. Dále je aplikován druhý puls P2 a následně druhým gradientem g2 jsou 
zničeny transverzální komponenty magnetizace generované nedostatky pulsu P2 a echa 
vytvořená kombinací obou pulsů P1 a P2. Následuje časový úsek ti2, coţ je úsek mezi pulsem 
P2 a centrem fázově kódujícího kroku [9]. 
 






6 Hodnocení kvality MR obrazu 
 
Mezi hlavní faktory určující kvalitu MR obrazu patří poměr signálu a šumu tzv. SNR. 
Čím vyšší je tento poměr, tím lepší je kvalita snímku. SNR je moţné zvýšit hned několika 
cestami: opakovanou akvizicí, větším FOV, tlustším řezem, niţší velikostí matice určující 
počet voxelů v řádku a sloupci [7]. 
𝑆𝑁𝑅 ∝ 𝐾 ∙ (𝑣𝑒𝑙𝑖𝑘𝑜𝑠𝑡 𝑣𝑜𝑥𝑒𝑙𝑢) ∙
 𝑚ěř𝑒𝑛í
 𝐵𝑊
                                 (24) 
Kde BW je šířka pásma přijímaného signálu, kdy malá šířka pásma poskytuje vyšší 
poměr SNR a K je konstanta, která v sobě zahrnuje hned několik faktorů. Jednak je to 
závislost na B0, obvykle se jedná o lineární závislost SNR na B0. Dále je to faktor kvality RF 
cívek, který vyjadřuje schopnost přijímací RF cívky indukovat proud cívky v závislosti na 
signálu, který vytváří pacient. Ztráty v cívce vedou ke zhoršení SNR. Dalším důleţitým 
faktorem je velikost voxelu, která je determinována parametry frekvenčního a fázového 
kódování a volbou velikosti zorného pole v odpovídajících směrech, kdy menší rozměr matice 
určující počet voxelů v řádcích a sloupcích měřeného FOV způsobí zhoršení prostorového 
rozlišení [4].  
Kvalitu obrazu ovlivňují také pohybové artefakty pacienta, které mohou vycházet ze 
samotných pohybů orgánů a z toku krevního řečiště. Následkem toho dochází ke ztrátě 
prostorového rozlišení a ke změnám intenzity signálu [7]. 
Je nutné podotknout, ţe SNR je závislé na mnoha faktorech. Například na akvizici dat 
a rekonstrukci obrazu, kdy SNR je vyšší při rekonstrukci 3D metod oproti 2D metodám. 
V reálném případě není moţné dosáhnout vysokého prostorového rozlišení, velkého poměru 
SRN s krátké skenovací doby a zároveň dobrého časového rozlišení. Je vţdy nutné 




7 Dynamic contrast-enhanced MRI  
V současné době existuje několik dynamických zobrazovacích technik, které se 
pouţívají pro zkoumání mikrovaskulárních charakteristik. Mezi tyto metody patří pozitronová 
emisní tomografie (PET), která vyuţívá radioaktivně značenou vodu, dále jsou to kontrastem 
zvýrazněná dynamická počítačová tomografie (CT) a dynamická kontrastem zvýrazněné 
zobrazování pomocí magnetická resonance (DCE MRI). DCE MRI má oproti výše zmíněným 
metodám dynamického zobrazování tu výhodu, ţe nepouţívá radioaktivní kontrastní látky a 
při celém procesu vyšetření není pacient vystaven ionizujícímu záření. DCE MRI je metoda 
zobrazování fyziologie mikrocirkulace. Tato metoda je zaloţená na průchodu kontrastní látky 
cévním řečištěm, kde ve svém okolí způsobuje nehomogenity magnetického pole. Je zde 
vyuţito také malé velikosti molekul kontrastní látky, díky které je umoţněno prosakování 
kontrastní látky skrze cévní stěnu do mimobuněčného prostoru. Prosakování se projevuje 
v závislosti na krevním toku, permeabilitě a také na ploše cévní stěny mikrocév [10],[14].  
Metoda DCE MRI je dynamická MR akviziční technika zaloţená na relaxivitě, tedy 
vlastnosti kontrastní látky ovlivňovat relaxační rychlost T1. Tato metoda tedy vyuţívá T1 
váţených obrazů k detekci efektu relaxivity způsobeného kontrastní látkou. Je nutné 
podotknout, ţe se neprojevuje rozdíl v podání či povaze kontrastní látky, nýbrţ zde záleţí na 
pouţité sekvenci při akvizici dat. Mechanismus relaxivity je silně lokalizován do molekul 
kontrastní látky, a proto jsou účinky vidět jenom v bezprostřední blízkosti kontrastu. Tedy 
nedochází zde k ţádnému mechanismu rozšíření efektu kontrastu. K zachycení dynamiky 
celého procesu je nutné pouţít takových akvizičních technik, které mají dobu akvizice ideálně 
v rozmezí 6 aţ 30 s pro kaţdý snímek z dynamické série [10],[15],[16]. 
 Celý proces vyšetření touto metodou zahrnuje snímkování před podáním kontrastní 
látky a sledování vzrůstu či poklesu signálu po aplikaci kontrastní látky. Změna intenzity 
měřeného signálu je závislá na koncentraci kontrastu v dané oblasti a na rychlosti jeho 
vymývání. Konečným výsledkem dynamických sekvencí jsou perfusní parametry, mezi které 
patří objem kontrastu, který prošel z krevního řečiště do extravaskulárního prostoru a rychlost 
této perfuze. V závislosti na pouţitém farmakokinetickém modelu se hodnotí také relativní 
objem krevního řečiště a relativní objem extracelulárního extravaskulárního prostoru [17], 
[18], [19]. 
DCE MRI se pouţívá zejména pro rozlišení maligních a benigních tkání. Jelikoţ je 
maligní tkáň agresivnější, probíhá u ní sycení kontrastem rychleji a obvykle propouští 
makromolekulární látky. Naproti tomu benigní tkáň má propustnost omezenou. Díky DCE 
MRI lze neinvazivně určit charakteristiky vaskularity nádoru, jelikoţ tato metoda má při 
patologii tkáně souvislost s hustotou mikrocév a expresí signálního proteinu VEGF, který 
stimuluje vaskulogenezi a angiogenezi. Vyuţít DCE MRI je moţné nejen v diagnostice, ale 
také v terapii. Nezbytné je ovšem pouţití rychlých akvizičních metod, které budou mít 
dostatečně vysoké časové rozlišení pro sledování průchodu kontrastní látky pozorovanou částí 
tkáně [10], [20], [21]. 
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8 Kontrastní látky pro MRI 
V raných počátcích MRI zobrazování byli experti v tomto oboru velmi skeptičtí 
ohledně pouţití kontrastních látek. První kontrastní látka, která byla v roce 1988 dostupná pro 
klinické pouţití, bylo gadolinium pod značkou Magnevist®. V běţné klinické praxi jsou 
nejčastěji pouţívané kontrastní látky pro MRI takové, které vykazují paramagnetické 
vlastnosti, zejména ty, které jsou zaloţeny na gadoliniu (Gd). Další prvek, který vykazuje 
paramagnetizmus a je pouţívaný v MRI kontrastních látkách je mangan (Mn). Tato kontrastní 
látka byla speciálně navrţena zejména pro zobrazování jater. Pro tyto účely se hodí pouţít 
také superparamagnetické kontrastní látky, které jsou zaloţené na oxidech ţeleza [22], [23], 
[24].  
Základem MR zobrazování je změna intenzity signálu nemocné tkáně. Intenzita 
signálu ze tkáně je výsledkem sloţitých interakcí mnoha faktorů, které odráţejí vnitřní 
vlastnosti biologických tkání (T1, T2, hustota protonových jader) a dále faktory související se 
samotným zařízením (síla magnetického pole, pulsní sekvence). Vzhledem k široké 
biologické rozdílnosti se relaxační časy normální a abnormální tkáně často překrývají. Proto 
se pouţívají kontrastní látky, které mění relaxační časy tkáně, do kterých difundují. Díky 
tomu dochází ke změně intenzity signálu dané tkáně. Některé prvky nebo molekuly mají 
jedinečné magnetické vlastnosti (paramagnetické nebo superparamagnetické), které vyplývají 
ze sloţení jejich jader (počtu protonů a neutronů) a z jejich elektronové konfigurace. Tyto 
magnetické vlastnosti způsobují předvídatelné odchylky magnetického pole, které mají vliv 
na dobu relaxace protonů vodíku. Kontrastní látky způsobují zkrácení relaxačních časů 
vodíkových protonů v molekulách vody ve tkáních, kde je látka distribuována. Rychlost 
difúze kontrastní látky je závislá na tvaru molekul, velikosti a náboji [22], [23]. 
Paramagnetismus je důsledkem přítomnosti nepárových elektronů v atomových nebo 
molekulárních orbitalech. Výsledkem toho mají tyto atomy nebo molekuly permanentní 
magnetické momenty (dipóly), které jsou náhodně orientované v prostoru bez přítomnosti 
vnějšího magnetického pole. Pokud bude ovšem paramagnetická látka vloţena do vnějšího 
magnetického pole, tak dojde k orientaci dipólů ve směru tohoto pole a velikost celkového 
magnetického momentu bude úměrná velikosti vnějšího magnetického pole [22], [23]. 
Mezi běţně pouţívané paramagnetické kontrastní látky patří kovové ionty manganu 
Mn
2+
 a gadolinia Gd
3+. Vzácný kov gadolinium patří mezi nejsilnější paramagnetické látky, 
protoţe obsahuje sedm nepárových elektronů. Interakcí mezi elektronovými spiny gadolinia a 
vodíkovými protony molekul okolní vody dochází ke zvýšení relaxační rychlosti R1 a menší 
míře R2, coţ znamená, ţe T1 a T2 časy jsou sníţeny. Vzhledem k tomu, ţe T1 relaxace je 
pomalá ve srovnání s T2 relaxací, převládá vliv paramagnetické kontrastní látky na T1 
relaxační čas. Důsledkem toho dochází ke zvýšení signálu T1 váţených obrazů tkáně, kde je 
kontrastní látka rozptýlena [23], [25]. 
Paramagnetické kontrastní látky zůstávají po dlouhou dobu v cévním oběhu. Tato 
kategorie zahrnuje i látky, které mají tzv. prodlouţené zadrţování cévami. Jejich poloviční 
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extrakce je delší neţ 60 minut. Některé látky mají ovšem vysoký zůstatek v těle i řádově 
v týdnech, coţ výrazně znesnadňuje jejich klinické vyuţití [10], [24].  
Nejrozšířenějším typem kontrastních látek jsou neselektivní látky. Jedná se obvykle o 
malé molekuly z řady lanthanidových chelátů. Látky je moţné aplikovat intravenózně, 
protoţe nepronikají do buněk, ale vyskytují se v extracelulární nebo extravaskulární tekutině. 
Jejich první extrakční frakce je poměrně vysoká (50%) a vykazují rychlý přechod 
z intravaskulárního prostředí do extravaskulárního-extracelulárního prostředí [10], [24]. 
Budoucnost tvoří zatím experimentálně pouţívané cílené kontrastní látky. Skládají se 
z paramagnetického centra, které je vázané na protilátku. Tato protilátka je cílená na 
specifický in vivo antigen. Cílené kontrastní látky tvoří velké molekuly a molekulové 
komplexy. Umoţňují potenciální vyuţití v angiogenezi, kde by se daná látka vázala na krevní 
sérum, čímţ by se zesílil signál v cévách na dostatečnou dobu natolik, ţe by bylo moţné 
detekovat stenózy či vředy. Velkou předností cílených kontrastních látek je moţnost rozlišit 
mezi dvěma pro MRI téměř shodnými tkáněmi. Na jednu je specificky navázána kontrastní 
látka, díky které se zkrátí čas T1. Následně na T1 váţených obrazech bude tato tkáň 
poskytovat mnohem větší signál [10], [25], [27]. 
Poslední zmíněnou skupinou jsou aktivované kontrastní látky. Po podání těchto látek 
dochází v těle díky biochemické reakci ke změně molekulárního obalu (např. změnou pH při 
hypoxii nebo nerovnováhou iontů), který obklopuje paramagnetické jádro. Tím je umoţněno 
vodě reagovat s obsaţeným kontrastem [22], [26]. 
8.1 Gadolinium 
Gadolinium patří do skupiny paramagnetických látek. Pouţívá se ve formě chalátu, 
aby se zabránilo jeho toxicitě. Tato kontrastní látka je pro svůj T1 efekt vhodná pro zesílení T1 
kontrastu. Nejčastěji se pouţívají jako nespecifické látky (např. Gd-DTPA, Gd-DTPA-BMA, 
Gd-DTPA-BMEA). Jedná se o malé molekuly o velikosti 500 Da bez navázání na protein. 
Nedochází u nich k prostupu skrze buňky ani přes poškozenou hematoencefalickou bariéru. 
Díky tomu je moţné je aplikovat intravenózně, protoţe je jejich šíření omezeno pouze na 
extracelulární prostor. Jejich vyloučení z organismu probíhá pasivní glomerulární filtrací 
pomocí ledvin bez zpětné absorpce [25]. 
Gadolinium se pouţívá ve své specificky vázané formě i jako specifická kontrastní 
látka, kterou je moţné pouţít pro účely angiografie nebo k diagnostice či zobrazování jater. 
Pro účely praktické části této práce bude pouţito gadolinium ve formě gadobutrolu 
604,720 mg (odpovídá Gadolinium 157,250 mg) obsaţené v 1 ml injekčního roztoku (kde 
604,720 mg odpovídá 1 mmol/ml), které je vyráběno pod značkou Gadovist. Jako pomocné 
látky jsou zde pouţity sodná sůl kalkobutrolu, trometamol, roztok kyseliny chlorovodíkové 
(1mol/l) a voda na injekci. Gadovist se dávkuje formou injekce, obvykle stačí 0,1 ml 
Gadovistu na kg tělesné váhy pacienta (maximálně 0.3 ml Gadovistu na kg pacienta). 
Optimálního kontrastu je dosaţeno při prvním průchodu tepnami a během asi 15 min po 
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aplikované injekci při vyšetření centrálního nervového systému. Zvýraznění tkáně trvá obecně 
aţ 45 min po aplikování bolusu kontrastní látky [28]. 
Další kontrastní látka na bázi gadolinia, která bude pouţita v praktické části, je známá 
pod komerčním názvem Magnevist®. Obsahuje gadolinium ve formě sloučeniny dimeglumini 
gadopentetas 469 mg v 1 ml roztoku (odpovídá 0,5 mmol). Jako pomocné látky tu jsou 
meglumin, kyselina pentetová a voda na injekci. Zesílení kontrastního efektu je způsobeno di-
N-methylglucaminovou solí gadopentetové kyseliny, dimegluminem (gadoliniový komplex 
pentetové kyseliny (DTPA). Při pouţití vhodné skenovací sekvence (zaměřené na T1 
váhování) indukuje gadoliniový iont zkrácení longitudinálního relaxačního času excitovaných 
atomových jader. Dimegluminová sůl kyseliny gadopentetové je vysoce paramagnetická 
sloţka, která způsobuje zřetelné zkrácení relaxačního času i při nízkých koncentracích. 
Paramagnetická účinnost neboli relaxivita je asi 4,95 l/mmol/s a je jen málo závislá na síle 
magnetického pole. DTPA tvoří pevné komplexy s paramagnetickým gadoliniovým iontem 
s vysokou stabilitou in vivo i in vtro. Dimegluminová sůl gadopentetové kyseliny, 
dimeglumin je sloţkou dobře rozpustnou ve vodě. Substance nevytváří ţádné zvláštní protein 
váţící nebo inhibiční interakce s enzymy (např. myokardiální sodno-draselnou ATPázou), 
důsledkem toho Magnevist neaktivuje komplement a má tedy velmi nízký potenciál 
k vyvolání anafylaktoidní reakce. Při vyšších koncentracích a po delší inkubaci dimeglumin 
gadopentetové kyseliny in vitro lehce ovlivňuje morfologii erytrocytů. Důsledkem toho můţe 
po intravenózním podání Magnevistu dojít ke slabé intravaskulární hemolýze a následkem 
toho je zvýšení sérového bilirubinu a ţeleza během prvních hodin po injekci. Magnevist je 
dávkován jako 0,2 ml/kg tělesné hmotnosti. Při pouţitých magnetech síly 0,14 T aţ 1,5 T platí 
pouţití nezávisle na síle magnetického pole. Eliminace kontrastní látky probíhá v nezměněné 
formě glomerulární filtrací. Podíl vylučovaný extrarenálně je velice malý. Přibliţně 83% 
podaného mnoţství je eliminováno ledvinami během 6 hodin po injekci a během prvních 24 




9 Měření intenzity signálu 
Aby bylo moţné sledovat kinetické chování kontrastní látky v těle, je zapotřebí 
propojit informaci o změně koncentrace dané látky se změnou na MR snímku. Jelikoţ většina 
kontrastních látek je známá tím, ţe ovlivňují relaxační rychlosti tkání, ve kterých jsou 
distribuovány, je moţné zjistit jejich distribuci sledováním jejich vlivu na MR signál. Jelikoţ 
koncentrace gadoliniových iontů je přímo úměrná změně 1/T1, je moţné sledovat distribuci 
kontrastní látky pomocí série měření relaxační doby T1. Se změnou doby T1 bude docházet 
také ke změně intenzity signálu v T1 váţených obrazech, díky tomu je moţné sledovat 
distribuci kontrastní látky pomocí změny intenzity signálu. Je nutné podotknou, ţe 
koncentrace kontrastní látky by měla být dostatečná pro sledování nejrychlejších změn uvnitř 
tkáně. Dále také vztah mezi koncentrací kontrastní látky a měřící funkcí by měl být 
monotónní a minimálně ovlivněný malými změnami obrazových parametrů. Dodrţením 
těchto podmínek mohou být sledovány změny koncentrace rychle a experimentální neznámé 
jsou omezeny na minimum[10]. 
Pro sledování kinetiky kontrastní látky je nutné zvolit vhodnou pulsní sekvenci, která 
bude splňovat výše uvedená kritéria a navíc bude mít přijatelné prostorové rozlišení. Obecně 
je známo, ţe T2 váţené sekvence mají delší dobu akvizice a negativní efekt kontrastní látky na 
intenzitu signálu, tedy dochází ke klesání signálu se zvyšující se koncentrací kontrastní látky a 
následně ke sníţení poměru signálu a šumu. Naproti tomu T1 váţené sekvence nabízejí mnoho 
výhod, jako například lineární vztah mezi intenzitou signálu a koncentrací kontrastní látky pro 
repetiční časy TR do 500ms, ačkoliv je časové rozlišení pro jeden řez pouze 68s v případě 
sekvence spinového echa. Časové rozlišení je moţné ještě sníţit pouţitím rychlejších pulsních 
sekvencí jako např. Flash či Turbo Flash, kdy je doba akvizice jednoho řezu několik málo 
sekund [10]. 
Pro kaţdou pulsní sekvenci existuje vztah mezi koncentrací kontrastní látky a 
relativním zvýšením intenzity signálu, který lze odvodit z Blochovy rovnice. Pro Flash 
sekvenci je tento vztah následující: 
                             𝑆 = 𝑔 ∙ 𝜌 ∙








∙ exp  −
𝑇𝐸
𝑇2∗
                                    (25) 
Kde ρ je hustota protonů, α je sklápěcí úhel a g je konstanta závisející na konkrétním 
nastavení přístroje a nastavení rekonstrukce obrazu. Pokud nemá pouţitá kontrastní látka vliv 
na hustotu protonů ρ a TE je dostatečně krátké, je moţné zanedbat vliv T2
*. Následkem toho 
má na intenzitu sígnálu vliv pouze pouţitá kontrastní látka, která působí na T1.  Pro sklápěcí 
úhel 90° a nízkou hodnotu TR/T1 je závislost intenzity signálu na longitudinální relaxační 
rychlosti (1/T1) přibliţně lineární [10]: 
                                                           𝑆 ≈
𝑔∙𝜌∙𝑇𝑅
𝑇1
                                                         (26) 
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Je nutné podotknout, ţe lineární vztah mezi intenzitou signálu a koncentrací kontrastní 
látky platí pouze v omezeném rozsahu niţších koncentrací. Problémem je nesnadné 
srovnávání mezi jednotlivými studiemi v důsledku citlivé povahy konstanty g. Zatíţení cívky, 
nastavení přijímače na konzole a nastavení parametrů rekonstrukce obrazu mění intenzitu 
signálu v obraze. Proto je nutné vztáhnout intenzitu signálu na vnitřní standard. Jinou 
moţností je pouţití vzorků se známými vlastnostmi v pevném místě bez nastavení zorného 
pole, případně signál z tuku, který se nachází v blízkosti oblasti zájmu. Ovšem umístění 
vzorku bez zorného pole je v klinických studiích často problematické, coţ komplikuje 
umístění pacienta. Navíc signál z tuku můţe být často velmi variabilní (zejména u mamárních 
studiích) a tudíţ získané hodnoty koncentrace kontrastní látky nejsou reprodukovatelné. 
Alternativou je vztáhnout postkontrastní intenzitu signálu k intenzitě prekontrastní. Výhodou 
této metody je zachování výše zmíněných standardů pro zvýrazňované struktury, ale 
nevyţaduje to předchozí určování polohy. Ovšem pouţitím prekontrastní intenzity signálu se 
do analýzy zavede také prekontrastní hodnota T1. Pokud předpokládáme intenzitu signálu 
úměrnou 1/T1(viz vzorec 26), tak potom: 
 









 = 𝑟1 𝐺𝑑                                        (27) 
Kde S0, SGd, T10 a T1Gd jsou intenzity signálu a relaxační časy před a po podání 
kontrastní látky. Vydělením výše uvedeného vztahu intenzitou nekontrastního signálu 
získáme: 
                                                  
𝑆𝐺𝑑−𝑆0
𝑆0
≈ 𝑟1 ∙ 𝑇10 𝐺𝑑                                                (28) 
V důsledku souvisí relativní nárůst intenzity signálu po podání kontrastu s T1Gd 




10 Měření T1 
Měření T1 pomocí MRI lze realizovat několika způsoby. Mezi základní metody patří 
metoda saturation recovery (SR) s různými repetičními časy TR a metoda inversion recovery 
(IR) s různými inverzními časy TI.  Tyto metody spočívá v aplikaci inverzního pulsu případně 
série saturačních pulsů. Jedná se o přípravné pulsy, díky kterým je moţné získat T1 váţený 
obraz. Intenzita signálu bude následně závislá na různém zpoţdění TI. Pomocí série snímků 
s různými hodnotami zpoţdění TI lze velice přesně odhadnout hodnotu T1. Přesnost odhadu 
se zvyšuje s počtem zpoţdění, coţ můţe být časově velice náročné. Dobu potřebnou pro 
takové měření je moţné sníţit pouţitím rychlých sekvencí např. FLASH nebo Lock and 
Locker [10], [29], [30], [31].  
Hodnota relaxačního času T1 můţe být odhadnuta z poměru dvou obrazů získaných 
pomocí SE pulsní sekvence s různými hodnotami TR intervalu. Při této metodě je nutné získat 
alespoň dva snímky s odlišnou hodnotou TR a T1 je následně stanoveno z poměru změny 
intenzity signálu vybraného voxelu z naměřené sady snímků. Jedná se o způsob, který je 
nezávislý na protonové hustotě a T2 efektu v daných snímcích. Opět se jedná o velmi časově 
náročný způsob měření. Je také moţné pouţít sekvenci gradientního echa s variabilním 
sklápěcím úhlem.  
Další metoda měření T1 vychází z výše uvedené rovnice (25), kterou lze přepsat do 
tvaru: 
𝑌 = exp  −
𝑇𝑅
𝑇1
 ∙ 𝑋 − 𝑔 ∙ 𝜌 ∙  1 − exp −
𝑇𝑅
𝑇1
  ∙ exp  −
𝑇𝐸
𝑇2∗





 a 𝑋 =
𝑆𝑎
tan (𝛼)
.                                                                                       (30) 
Jedná se o techniky proměnného sycení, kdy pomocí výše uvedených vztahů lze 
vytvořit graf pro škálu sklápěcích úhlů. Graf bude lineární a z jejího sklonu je moţné určit 
hodnotu T1 [10], [32]. 
V DCE-MRI je moţné pouţít silně protonově váţenou akvizici, která je pořízena před 
podáním kontrastní látky. Pro dosaţení potřebného váhování se pouţívá malý sklápěcí úhel. 
Dále následuje řada T1 váţených akvizic, kterých je dosaţeno pomocí většího sklápěcího 
úhlu, neţ u předešlé sekvence, a TR je dostatečně krátké, aby se dosáhlo co největšího 
časového rozlišení, které je důleţité pro dynamické sekvence. Snímek váţený hustotou 
protonů je pořízen pouze jednou. A T1 se získá porovnáním intenzity signálu T1 váţených 








11 Hodnocení výsledků 
Existuje široká škála technik, které je moţné pouţít pro analýzu křivek zesílení 
signálu, které je moţné získat jako výstup měření. Analýza můţe spočívat v jednoduché 
vizuální kontrole, dále je moţné pomocí farmakokinetických modelů fitovat získaná data a 
díky tomu je moţné získat potřebné parametry vztaţené k fyziologickým hodnotám. 
Základem všech metod kvantifikace zaváděného kontrastu je metoda stanovení oblasti zájmu 
pro hodnocenou lézi tzv. ROI (Region Of Interest). V současnosti neexistuje ţádná 
standardizovaná metoda, přesto většina pracovníků pouţívá oblasti ROI, které zahrnují obvod 
léze, jak je vidět na DCE MRI, s výjimkou nekrotizujících ploch a okolního tuku. Je obecně 
známo, ţe pouţití středních hodnot z velké ROI můţe být nevhodné, zejména pro heterogenní 
nádory. Je vhodnější vybírat menší oblasti zájmu neţ ohraničovat celý nádor [34]. 
Výhodou této metody je snadnost pouţití. Tato metoda analýzy má ovšem i své 
nevýhody jako je tvorba vysokého stupně variability a také zanesení chyb pozorovatelem. 
Dále není moţná identifikace nebo kvantifikace významných různorodostí např. v rámci 
cévního systému tumoru, které se vyskytují mimo oblast zájmu. Také nevhodný výběr ROI 
můţe vést k zavádějící interpretaci. Tyto nedostatky lze řešit zhotovením parametrického 
obrazu, kde bude prováděna analýza pixel po pixelu [10], [35], [37]. 
Hodnocení získaných obrazů v praktické části práce probíhalo v softwaru Ing. 
Radovana Jiříka PhD. v programu Matlab. Naměřené obrazy typu MRD bylo nejprve nutné 
zprůměrovat, seřadit vzestupně podle měněných parametrů a zrekonstruovat. Tímto způsobem 
se získal jeden soubor _.mat pro kaţdou z metod měření T1. Takto předpřipravený soubor se 
načetl do výše zmíněného programu, kde se vybíraly oblasti zájmu ROI, v rámci kterých 
docházelo k průměrování vypočítaných hodnot T1 z kaţdého pixelu označené oblasti. 
Výpočet hodnot T1 byl prováděn pro sekvenci Flash podle rovnice (26) a pro sekvenci turbo 
Flash podle následujících vztahů: 
                 𝑆 = 𝑆0( 1 − 𝐸10 𝑎




-TR/T10, a=cos(θ)e-TR/T10. Přičemţ S je intenzita signálu, S0 je 
maximální intenzita signálu v ustáleném stavu při θ=90° při dostatečně dlouhém opakovacím 
čase TR≥5T1.  
Pomocí uvedeného programu byly vygenerovány grafy závislosti intenzity signálu na 
sklápěcím úhlu, čase TR nebo TI v závislosti na pouţité metodě. Grafy závislosti intenzity 
signálu na sklápěcím úhlu byly následně upraveny tak, aby jejich průběh byl lineární. 
Získané obrazy ze statického fantomu byly dále hodnoceny z pohledu časového 
rozlišení, z hlediska citlivosti a SNR. Obrazy dynamického fantomu byly pomocí modulu 
Convertion převedeny na parametrické mapy T1 a M0.  
Vypočítané hodnoty T1 byly následně srovnány s teoretickými hodnotami 
vypočítanými podle vztahu: 






+ 𝑟1 𝐺𝑑                                                   (32) 
kde konstanta r1= 3,58 L/mmol/s. 
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12 Faktory ovlivňující měření T1 
 
Přesnost měření relaxačního času T1 můţe být ohroţena celou řadou faktorů, jako jsou 
například nelinearity daného přístroje v hlavním magnetickém poli, v gradientech nebo RF 
zesilovači. S těmito nelinearitami se v celém procesu měření a rekonstrukce obrazu nepočítá a 
díky tomu mohou být zdrojem celé řady artefaktů v získaných obrazech. Artefakty mohou 
vzniknout také vlivem toku nebo pohybu pacienta během snímání [10]. 
Jedním z problémů při měření je selektivní RF puls, který se pouţívá k excitaci 
v daném řezu. RF puls ovšem nikdy není přesně pravoúhlý, následkem čehoţ je na vzorky 
v řezu pouţit různý sklápěcí úhel. Tyto nedostatky jsou obvykle výraznější při odhadu 
hodnoty T1 a mají za následek ztrátu přesnosti. Tyto chyby mohou být opraveny 
prostřednictvím pečlivé kalibrace, nebo prostřednictvím úpravy výpočtu v případě, ţe je znám 
skutečný profil excitačního pulsu. V případě IR technik se pouţívá neselektivní inverzní puls, 
který je do značné míry imunní vůči tomuto problému a odhad T1 je určen dobou TI a ne čtecí 
sekvencí. Ale v případě, ţe se k excitaci pouţije selektivní IR puls, nemusí být odhad T1 tak 
efektivní jako v případě pouţití neselektivního IR pulsu [10]. 
 Výpočty hodnot T1 často spoléhají na známé chování signálu po aplikaci excitačních 
pulsů s různými sklápěcími úhly. Často se stává, ţe vysílaný puls nedosáhne očekávané 
amplitudy v důsledku nehomogenit cívky RF vysílače nebo nesprávné kalibraci RF 
amplitudy. Tento fakt způsobuje značný problém zejména u techniky měření T1 pomocí série 
různých sklápěcích úhlů. Následkem toho bude docházek ke sniţování odhadovaných hodnot 
T1 v důsledku nízkého radio-frekvenčního výkonu. Tento problém bude obzvláště patrný, 
pokud bude cívka s takto nelineární odezvou pouţita jako RF vysílač. Ale stejně jako 
v předešlém případě je moţné tento problém korigovat, pokud je ovšem profil dané cívky 
známý [10]. 
Pro případy, kdy se T1 měří v klinické praxi, je ţádoucí, aby měla měřící technika co 
nejmenší vliv na normální zobrazovací protokol. Jednou z nejrychlejších metod pro měření T1 
je technika proměnných sklápěcích úhlů. Tato metoda je oblíbená pro svou jednoduchost a 
rychlou implementaci. Výše zmíněné nedostatky, na které je tato technika velmi citlivá, jdou 
minimalizovat v 3D reţimu snímání a to zejména v centrální části 3D bloku [10]. 
 
Obrázek 18: Profil RF pulsu v časové a frekvenční oblasti 
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13 Farmakokinetické modely 
Hodnocení a popsání průběhu závislosti křivky intenzity signálu na čase získané z T1 
váhovaných DCE měření lze uskutečnit několika způsoby. Jednou z moţností jsou 
kvalitativní metody, které ovšem závisí na zkušenostech daného pracovníka a na jeho 
subjektivním odhadu. Další moţností jsou semi-kvantitativní a modelově zaloţené 
kvantitativní parametry neboli farmakokinetické modely. Jedná se o náročnější metody 
výpočtu, ovšem v porovnání s kvalitativními metodami jsou mnohem nezávislejší na člověku, 
prostředí a nastaveném protokolu měření. Výpočtem farmakokinetických parametrů je moţné 
získat výsledky, které více souvisí s patologickými či fyziologickými hodnotami měřené 
tkáně. Farmakokinetické parametry a semi-kvantitativní metody jsou dobře zavedené při 
zkoumání drogové absorpce, distribuci, metabolismu a následnému vylučování během vývoje 
léků. Tyto parametry je ovšem moţné pouţít při analýze závislosti intenzity signálu na čase 
při DCE-MRI a zhodnotit například odezvu terapie [40]. 
Během analýze se počítá poměr MER (maximum enhancement ratio), který se získá 
jako procentní nárůst signálu mezi intenzitou výchozího signálu SIpre a intenzitou 
maximálního signálu křivky SImax: 
                                          𝑀𝐸𝑅 =
𝑆𝐼𝑚𝑎𝑥 −𝑆𝐼𝑝𝑟𝑒
𝑆𝐼𝑝𝑟𝑒
∙ 100%                                              (33) 
Dále se počítá hodnota Tmax, která představuje dobu mezi počátečním zvýšením 
signálu po podání kontrastní látky a místem maximální signálové intenzity: 
                                             𝑇𝑚𝑎𝑥 = 𝑇𝑖𝑚𝑒𝑚𝑎𝑥 − 𝑇𝑖𝑚𝑒𝑖𝑛𝑖𝑡𝑖𝑎𝑙                                     (34) 
Následně je moţné stanovit sklon křivky závislosti signálové intenzity na čase jako: 
                                                      𝑆𝑙𝑜𝑝𝑒 =
𝑀𝐸𝑅
𝑇𝑚𝑎𝑥
                                                        (35) 
Washout-score křivky lze stanovit jako procento poklesu signálu mezi SImax a 
intenzitou signálu na konci křivky SIWR (obrázek č. 19): 
                                𝑊𝑎𝑠𝑕𝑜𝑢𝑡_𝑠𝑐𝑜𝑟𝑒 =
𝑆𝐼𝑚𝑎𝑥 −𝑆𝐼𝑊𝑅
𝑆𝐼𝑊𝑅




Obrázek 19: Závislost intenzity signálu na čase [40] 
Následně uţ zbývá stanovit  plochu pod křivkou AUC jako integrál signálové intenzity 
v časově definovaném okně (obrázek č. 20): 





𝑑𝑡                                               (37) 
 
Obrázek 20: Plocha pod křivkou AUC[40] 
Pokud se vpraví kontrastní látka do těla, tak pozorovaná relaxační rychlost R1 bude 
zahrnovat následující sloţky: 
                                                𝑅1𝑜𝑏𝑠 = 𝑅1𝑡𝑖𝑠𝑠𝑢𝑒 + 𝑅1𝑐𝑎                                            (38) 
kde R1obs je vnitřní relaxace tkáně s kontrastní látkou, R1tissue je bez kontrastní látky a 
R1ca je paramagnetický příspěvek kontrastní látky a můţe být zapsán jako: 
                                                     𝑅1𝑐𝑎 = 𝑟1 ∙ 𝐶𝑇                                                       (39) 
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 a CT je koncentrace kontrastu v tkáni. Pokud se 
nahradí relaxační rychlost R1 výrazem 1/T1 rovnice (39) můţe být přepsána do následujícího 
tvaru: 






+ 𝑟1 ∙ 𝐶𝑇                                                (40) 
Z výše uvedeného vztahu vyplívá, ţe relaxační rychlost je lineární s koncentrací 
kontrastní látky. Pro T1 váhované obrazy je intenzita signálu po uvolnění gadoliniové 
kontrastní látky popsána následovně: 
                                           𝑆𝐶𝐴(𝑡) = 𝑆𝑝𝑟𝑒 ∙  1 + 𝐹 ∙ (𝐶𝑇𝑡)                                        (41) 
kde Spre je prekontrastní intenzita signálu a F je faktor, který závisí na 
extravaskulárním extracelulárním prostoru tkáně (EES), dále na TR, R1tissue a r1. Výše 
uvedený vztah lze upravit do tvaru: 
                                                       
𝑆𝑐𝑎 (𝑡)−𝑆𝑝𝑟𝑒
𝑆𝑝𝑟𝑒
= 𝐹 ∙ (𝐶𝑇𝑡)                                         (42) 
Z tohoto vyjádření vyplývá, ţe relativní zvýšení intenzity signálu je úměrné 
koncentraci kontrastu ve tkáni [40]. 
Hojně pouţívané farmakokinetické modely jsou zaloţeny na výměně kontrastní látky 
mezi dvěma kompartmenty, kterými jsou krevní řečiště a extravaskulární extracelulární 
prostor. Obecné kinetické modely popisují omezený průtok kontrastu a jejich předpokladem 
je dobré promíchání kontrastní látky v prostoru krevního řečiště vp: 
                                           𝑣𝑒
𝑑𝐶𝑡
𝑑𝑡
= 𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠  𝐶𝑝 − 𝐶𝑡                                                  (43) 
                                                   𝑘𝑒𝑝 =
𝐾𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠
𝑣𝑒




-1) je rychlost přechodu z krevní plasmy do extracelulárního 
extravaskulárního prostoru, ve je frakční objem EES a kep (min
-1
) je rychlost přechodu z EES 
do krve, Ct je koncentrace kontrastu ve tkáni a Cp je koncentrace v plasmě [40]. 
Tento kinetický model se nazývá Toftsův a AIF se zde stanovuje uměle z řady 
experimentálních dat. Později byl sestaven reálnější model Larssonem, který získává arteriální 
vstupní funkci AIF z oblasti zájmu ROI umístěné přímo v arterii, protoţe AIF je ovlivněna 
více parametry a je tedy vhodné znát její přesnou hodnotu pro danou oblast měření. Ovšem 
v praxi je někdy nesnadné nalézt vhodnou arterii ke změření, aby vedla přímo ke sledované 
tkáni či nádoru. Proto byl sestaven Brixův model, který neměří AIF, ale pouze předpokládá 
monoexponenciální pokles AIF po infuzi kontrastní látky. Řešení se zde odvozuje přímo 
z časového průběhu koncentrace kontrastu ve tkáni za předpokladu, ţe rychlost výměny je 






Pro simulaci běţně měřených objektů se pouţívají tzv. fantomy. Obvykle se pouţívají 
při korekci nastavení přístroje, jelikoţ umoţňují přímo převést kvalitu snímkových parametrů, 
včetně kontroly reprodukovatelnosti. Díky moţnosti simulovat vhodnou vlastnost ţivého 
systému, umoţňují fantomy nahradit pokusy na ţivých organismech, které jsou finančně 
náročné a značně problematické nejen z etického, ale i časového hlediska. Velkou výhodou 
fantomů je jejich stabilita parametrů v čase. Díky těmto vlastnostem jsou fantomy 
nepostradatelnou pomůckou při práci na MRI [7]. 
Pomocí fantomů se obvykle měří poměr signál-šum, prostorové rozlišení, homogenita 
snímku, dále je moţné si ověřit šířku řezu, pokřivení řezu, jeho pozici a deformaci a 
samozřejmě artefakty snímku. Dalšími parametry, které je moţné pomocí fantomů proměřit, 
jsou kvalitativní relaxační časy T1 a T2. Následnou analýzu snímků je moţné provést vizuálně 
či za pouţití vhodného softwaru [7]. 
Fantomy se dělí na dynamické a statické. Statické fantomy jsou obvykle tvořeny 
tělesem jednoduchého tvaru, který je vyroben z homogenního materiálu. Statický fantom 
můţe například tvořit skleněná koule naplněná známým roztokem o definované koncentraci. 
Je moţné mít statický fantom sestavený z více jednoduchých statických fantomů (např. více 
skleněných koulí naplněných roztoky o různých koncentracích) [7]. 
Dynamický fantom se skládá obvykle z nějakého okruhu, kterým protéká tekutina 
poháněná čerpadlem. Takový systém můţe například simulovat proudění krve v cévním 
systému a můţe slouţit ke zkoumání artefaktů vlivem toku nebo případně pohybových 









15 Protokol měření 
Postup měření na Ústavu přístrojové techniky AVČR Brno (dále uţ jen ÚPT) na 
supravodivém magnetu Magnex o intenzitě 4,7 T s měřící konzolí NMR Solution MR6000 
sestává z několika kroků. Za předpokladu, ţe měření bude prováděno, vzhledem k malým 
rozměrům tunelu, například na laboratorní myši, spočívá první krok v umístění myši do 
magnetu. Následně je nutné provést tzv. šimování, které je důleţité pro korekce homogenity 
statického magnetického pole. Po skončení šimování, které na tomto přístroji můţe trvat, 
v závislosti na nastavených parametrech kolem 30 minut, je spuštěna akviziční sekvence 
1puls.ppr. Tato sekvence se skládá z jednoho RF pulsu, po kterém je snímán signál poklesu 
volné indukce a slouţí pro nastavení frekvenčního ofsetu. Po té je spuštěna sekvence 
rfopt.ppr, která je důleţitá pro optimalizaci výkonu pro dosaţení co nejpřesnějšího 90° pulsu. 
Sekvence rfopt.ppr se skládá z pulsů o stejné amplitudě, tvaru a délce. Tyto pulsy produkují 
spinové a stimulované echo, jejichţ amplitudy je nutné co nejpřesněji sjednotit pro dosaţení  
90° pulsu. Po nastavení pulsu je spuštěn lokalizér, který snímá tři snímky ze tří hlavních 
rovin, které jsou na sebe kolmé. Díky tomu je moţné vybrat vhodné souřadnice řezu. Dále se 
uţ spustí samotná akviziční sekvence před podánám kontrastní látky. Pro účely DCE MRI je 
vhodné jako akviziční pulsní sekvenci zvolit některou z tzv. rychlých metod. Jako 
nejvhodnější se jeví rychlé nebo tzv. turbo sekvence gradientního echa (FLASH, SR/IR Turbo 
FLASH), případně Turbo Spin Echo (viz. kapitola 5. Pulsní sekvence). Po nasnímání scény 
dochází k podání kontrastní látky a po vyčkání několika minut, v závislosti na měřeném 
objektu a lokalizaci vpichu, se opět spustí akviziční sekvence jako před podáním kontrastu. 

















nastavení frekvence ofsetu 
nastavení zesílení vysílače 
prekontrastní snímky 




Jako prekontrastní sekvence se pouţívá jedna z metod měření T1. Díky těmto 
sekvencím je moţné získat potřebné parametry M0 pro následné výpočty hodnot T1. Například 
pro metodu multiple FA Flash se před podáním kontrastní látky naměří snímky s různými 
hodnotami sklápěcích úhlů. Hodnoty by se měli pohybovat od 10° aţ do hodnoty 90°, přičemţ 
v oblasti mezi 15°-25° by měly být hodnoty nejhustější, protoţe tady se nachází maximum 
křivky po fitování závislosti intenzity signálu na sklápěcím úhlu. Čas TR je pak vhodné 
nastavit na 15 ms, aby byly snímky T1 váhované a doba TE se nastavuje na co moţná 
nejmenší hodnotu TE=5 ms.  
Při pouţítí další techniky multiple TR Flash se prekontrastní snímky zhotovují 
s různými repetičními časy TR v rozmezí 0-500 ms, protoţe v tomto rozmezí je závislost 
intenzity signálu na koncentraci kontrastní látky lineární. Hodnotu sklápěcího úhlu je vhodné 
nastavit dostatečně malou, pro rychlost sekvence a zajištění váhování, ale dostatečně velkou 
na to, aby byly obrazy potřebné kvality. Pro sekvenci Flash je vhodná hodnota sklápěcího 
úhlu 20°. Hodnota TE se opět nastavuje co nejmenší moţná, tedy například 5ms. 
Další vhodnou prekontrastní sekvencí je multiple TI SR turboFlash, kde se získají 
snímky s různým nastavením hodnot TI v rozmezí 10 aţ 2000 ms. Sklápěcí úhel je vhodné 
nastavit na hodnotu 20°, aby se dosáhlo co nejlepšího SNR. Hodnota TE  a TR se opět 
nastavují na minimum, např. TE=5ms a TR=15ms. Pro tuto sekvenci je ještě nutné po 
nastavení frekvence ofsetu a výkonu RF pulsu, nastavit také zesílení přípravného SR pulsu. 
To je zajištěno pomocí sekvence hrfopt.ppr, která se skládá ze tří neselektivních tvrdých 
pulsů, jejichţ výsledkem je spinové a stimulované echo. Při nastavení shodné velikosti 
amplitud obou ech je dosaţeno 90°. 
Pro všechny výše uvedené sekvence je vhodné zvolit co nejvyšší obrazovou matici, 
z důvodu lepšího prostorového rozlišení pro následné hodnocení oblastí zájmu ROI. Ovšem 
zvyšováním prostorového rozlišení se sniţuje časové rozlišení, které je u dynamických 










16 Programová část 
Programová část práce byla prováděna na Ústavu přístrojové techniky AVČR Brno 
(dále jen ÚPT), kde se nachází experimentální širokopásmový NMR systém sloţený ze 
supravodivého magnetu Magnex o intenzitě 4.7 T. Systém je vybaven gradientními zesilovači 
IECO GPA 200-350, RF zesilovačem CPC 5T1000, proudovými zdroji korekčního systému 
MXA-14/4-O, protonovou cívkou umoţňující měření vzorků do průměru 70 mm a 
samozřejmě měřící konzolou NMR Solution MR 6000, na které byla samotná programová 
část realizována. Software MR Solution běţí v prostředí Microsoft Windows XP a jako 
programovací jazyk je zde pouţíván Visual Basic [39]. 
Software systému je zaloţen na následujících typech souborů (obrázek č. 22), se 
kterými je v průběhu programování třeba pracovat. 
 
Obrázek 22: Architektura softwarových souborů [39] 
Pomocí ovládacího prvku Scan se naměří data s příponou MRD. K tomuto procesu je 
nutné zvolit pulsní sekvenci, která je zapsána v souboru PPL, ovšem její konkrétní nastavení 
parametrů je obsaţeno v souboru s příponou PPR. Tedy jedna pulsní sekvence PPL můţe mít 
několik souborů PPR s různě zvolenými parametry. Parametry se nastavují v prostředí 
Parsetup. Naměřená MRD data jsou k-prostory obrazů a je tedy nutné je zrekonstruovat 
z frekvenční oblasti do časové pomocí ovládacího prvku Recon. Výsledkem jsou 
zrekonstruovaná data s příponou SUR, která se dají jednoduše zobrazit pomocí kontrolky 
Image display. 
Na začátku programování automatického ovládání bylo nutné zvolit cestu k ovládání 
výše zmíněných souborů. Jednou z moţností bylo vytvářet celé ovládání v programu Macro 
Launcher v jazykovém prostředí Visual Basic, který je součástí ovládací konzoly. Vzhledem 
k syntaktické specifičnosti bylo od této cesty upuštěno a zvolil se přístup pomocí programu 
Matlab. I tady ovšem existuje více moţností realizace propojení. Jednou moţností bylo 
pomocí zkompilovaného matlabovského skriptu vytvářet PPR soubory s potřebnými 
parametry a jednotlivé pulsní sekvence pak spouštět pomocí windows skript file (dále jen wsf) 
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v jazyce Visual Basic. Druhou moţností bylo opět ovládat celé zařízení zkompilovaným 
matlabovským souborem, ovšem změna parametrů by byla realizována předáváním těchto 
parametrů do wsf skriptu, který pomocí příslušné syntaxe nastaví zvolené parametry 
v souboru PPR. Jelikoţ se první způsob s vytváření PPR souborů pomocí Matlabu jevil jako 
pracnější, byl pro programování automatického ovládání zvolen druhý způsob. V průběhu 
vytváření programu se ovšem ukázalo, ţe některé parametry zvoleným způsobem nelze měnit 
a proto bylo v určité části vyuţito i první pracnější varianty. 
Pomocí programového prostředí Matlab bylo vytvořeno grafické rozhraní GUI pro 
automatické nastavení frekvenčního offsetu a zesílení vysílače. Dále bylo vytvořeno grafické 
rozhraní pro lokalizér a pro zvolené 2D pulsní sekvence multipleFA Flash, multipleTR Flash 
a multiple TI SR turboFlash. 
16.1 Automatické nastavení frekvenčního offsetu 
Před zahájením jakéhokoli měření na NMR systému na ÚPT je nutné nastavit několik 
kalibračních sekvencí, které se na modernějších přístrojích pouţívaných v klinické praxi 
provádějí automaticky s takovou rychlostí, ţe to uţivatel vůbec nepostřehne. Mezi tyto 
sekvence na NMR systému ÚPT patří 1puls.PPL (obrázek č. 23). Jedná se o sekvenci, která 
nastavuje frekvenční ofset obrazu, díky kterému se měřený vzorek vloţený do středu cívky 




Obrázek 23: Diagram pulsní sekvence 1puls.PPL[39] 
 
Automatické nastavení frekvenčního offsetu se provede spuštěním souboru 
automacké_ovladani.exe. Jak bylo výše zmíněno, jedná se o matlabovský skript, který je 
kompilací převeden na soubor s příponou _.exe z důvodů moţnosti spouštění na ovládací 
konzole NMR systému. Po spuštění tohoto souboru se objeví okno s názvem „Kalibracni 




Obrázek 24: GUI pro nastavení pro nastavení kalibračních sekvnecí 
 
V otevřeném okně se v levé části nacházejí tři rámečky. V případě nastavení frekvence 
ofsetu nás zajímá horní rámeček s názvem „Nastaveni frekvence ofsetu“, ve kterém se 
nachází jediné tlačítko „Spustit“. Po stisknutí tohoto tlačítka se spustí sekvence 1puls.PPR. 
Cesta k této sekvenci je zapsaná v textovém souboru soubory_parametru.txt. V případě, ţe by 
chtěl uţivatel pouţít svou sekvenci se speciálně  nastavenými parametry (např. sekvence kde 
je zapnutý gating), stačí pouze zapsat příslušnou cestu k dané sekvenci do výše zmíněného 
textového souboru. Matlabovský skript spustí soubor 1puls.wsf, kam se předá frekvence 
ofsetu nastavená na 0 Hz. Následně se do Matlabu načte soubor test.MRD, který se po 




Obrázek 25: Výřez GUI, graf spektra FID signálu 
Ze zobrazeného grafu se odečte hodnota peaku, která odpovídá frekvenci ofsetu. 
Odečtená hodnota je předána z Matlabu do wsf souboru a sekvence se nechá znovu 
proběhnout a zobrazit (obrázek č. 26). Po vykreslení grafu se v horním rámečku vypíše 
hodnota frekvence nastaveného ofsetu a zpřístupní se nastavení zesílení vysílače 
v prostředním rámečku. 
 




16.2 Automatické nastavení zesílení vysílače 
Pro nastavení zesílení vysílače slouţí další kalibrační sekvence RFopt.PPL (obrázek 
 č. 27). Tato sekvence se skládá ze tří pulsů o stejné amplitudě, tvaru a délky a jejich 
výsledkem je spinové echo a stimulované echo. Optimálního nastavení zesílení vysílače , tedy 
90°sklápěcího úhlu, je dosaţeno tehdy, pokud mají obě echa stejnou amplitudu. 
 
Obrázek 27: Diagram sekvence RFopt.PPL [39] 
Ve vytvořeném GUI se nastavení zesílení vysílače realizuje tlačítkem „Spustit“ 
v prostředním rámečku s názvem „Nastaveni zesileni vysilace“. Stisknutím tohoto tlačítka se 
spustí cyklus, který postupným sniţováním hodnoty útlumu vysílače vyrovná amplitudy obou 
ech. Program je nastaven tak, aby začal na hodnotě útlumu -26 dB, po kaţdém nastavení 
hodnoty útlumu se spustí sekvence RFopt.PPR pomocí skriptu kalibrRFopt.wsf. Výsledek 
proběhlé sekvence se uloţí do souboru nastavenyRFopt.MRD, který je načten, upraven a 
zobrazen v Matlabu. Obě echa jsou zobrazena v GUI, vyhodnotí se amplituda jejich peaků a 
následně se určí další hodnota útlumu vysílače. Čím je větší hodnota rozdílu amplitud obou 
peaků, tím je nastavena hodnota útlumu na niţší číslo. Například pokud je rozdíl amplitud 
větší neţ 1000, sníţí se hodnota útlumu o 1,5 dB. Při počáteční hodnotě útlumu vysílače je 
standardně amplituda spinového echa menší neţ amplituda stimulovaného echa. Postupným 
sniţováním útlumu se obě amplitudy zvyšují, ale amplituda spinového echa roste rychleji neţ 
amplituda stimulovaného echa. V určitém zlomovém bodě útlumu vysílače pak amplituda 
spinového echa přeroste amplitudu stimulovaného echa a v takovém případě se pak hodnota 
útlumu zase zvyšuje o nejmenší moţný krok 0,1dB. Ukončení cyklu nastává v případě, ţe je 
absolutní hodnota rozdílu obou amplitud menší neţ 1. Obvykle nastává případ, kdy absolutní 
hodnota rozdílu těsně před zlomovým bodem je například 50 a těsně za tímto bodem je 100. 
V takovém případě se vyuţívá nestability systému a hodnota útlumu se nastavuje střídavě o 
0,1 dB před a za zlomový bod, dokud není splněna podmínka ukončení. Doba potřebná pro 
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nastavení zesílení vysílače se značně různí v závislosti na stabilitě systému. Obvykle se 
pohybuje v rozmezí desítek vteřin, ale můţe trvat i několik minut. 
Z obrázku č. 28 si lze všimnout, ţe se nad tlačítkem „Spustit“ v prostředním rámečku 
nachází zaškrtávací pole s názvem „Kratke T2“. Pokud se toto pole označí a následně se 
stiskne tlačítko „Spustit“ ,bude probíhat nastavení zesílení vysílače jiným způsobem. Nebude 
se hledět na nastavení stejné amplitudy spinového a stimulovaného echa, ale po překročení 
zlomového bodu se bude dál sniţovat hodnota útlumu vysílače aţ do doby, kdy bude 
amplituda stimulovaného echa maximální. Algoritmus pracuje tak, ţe se útlum stále sniţuje, 
dokud maximum peaku stimulovaného echa není menší neţ předešlá hodnota. Po té se útlum 
vrátí o jeden krok zpět tak, aby se nastavila maximální hodnota. Ovšem opět vlivem 
nestability systému se tato „vrácená“ hodnota peaku nemusí rovnat původní hodnotě, a proto 
nastavené maximum nemusí být skutečným maximem. Z praktického uţívání bylo zjištěno, ţe 
tato varianta je vhodnější pro T1 váţené sekvence, kdy relaxační čas T2 je velmi krátký. 
Po té, co se algoritmus nastavení zesílení vysílače ukončí, zobrazí se nastavená 
hodnota útlumu vysílače a zpřístupní se spodní rámeček s názvem „Nastaveni lokalizeru“. 
 





Po nastavení frekvence ofsetu a zesílení vysílače, se potřebné parametry z těchto 
kalibračních sekvencí předají do následně pouţitých sekvencí, jako je například sekvence 
lokalizéru. Pro funkci lokalizéru byla pouţita sekvence gradientního echa. Tato sekvence má 
nastavené parametry sklápěcího úhlu na 50°, repetiční čas TR = 30 ms a TE = 5 ms. Pro 
spuštění lokalizéru je nutné ve spodním rámečku GUI s názvem „Nastaveni lokalizeru“ 
stisknout tlačítko „Prejit na lokalizer“ (obrázek č. 28). Díky tomu se zavře okno „Kalibrační 
sekvence“ a otevře se okno „Lokalizer“ (obrázek č. 29). V tomto okně jsou tři grafy, kde se 
budou vykreslovat obrazy z transverzální, sagitální a koronální roviny. V pravé spodní části 
okna je rámeček „Smer fazoveho kodovani“, kde se zvolí směr horizontální nebo vertikální. 
Ve vedlejším rámečku s názvem „Rozmery“ je nutné zadat hodnotu FOV a tloušťky řezu. 
Obě hodnoty se zadávají v mm. Následně po stisknutí tlačítka „Namerit“ se spustí funkce 
lokalizer_ppr, která pomocí příkazu fprintf vytvoří soubor parametrů lok.PPR se všemi 
doposud zadanými parametry. Následně se můţe spustit skript lokalizer.wsf, který třikrát po 
sobě spouští sekvenci lok.ppr pokaţdé pro jinou rovinu snímání. Výsledkem jsou tři obrazy 
lok1.MRD, lok2.MRD a lok3.MRD, které jsou načteny, zrekonstruovány a zobrazeny 
v Matlabu (obrázek č. 30). 
 





Po zobrazení naměřených obrazů ze tří rovin se objeví tři posuvníky, kterými lze 
nastavit potřebný řez obrazem ve všech třech rovinách. Posuvník nad transverzálním obrazem 
nastavuje X-ový offset, zatímco svislý posuvník vedle slouţí pro nastavení Y-ového offsetu. 
Poslední posuvník pod koronálním obrazem zajišťuje nastavení Z-ového ofsetu (obrázek 
 č. 30). Po výběru roviny pomocí posuvníků je opět moţné stisknout tlačítko „Namerit“, 
kterým se všechny tři obrazy zhotoví znovu s aktuálním nastavením ofsetů v jednotlivých 
osách. Po výběru vhodného řezu se ve spodním rámečku s názvem „Vyber roviny“ zvolí 
příslušná rovina, ve které se bude snímat obraz pouţitím později zvolené pulsní sekvence. 
Potom uţ zbývá pouze stisknout tlačítko „Pokracovat“ a okno „Lokalizer“ se zavře a otevře se 
nové okno „Pulsni sekvence“ (obrázek č. 31). 
 
 
Obrázek 30: GUI Lokalizér po načtení obrázků 
16.4 Automatické měření vybranými sekvencemi 
Po výběru vhodného řezu ve zvolené rovině v okně „Lokalizer“ je následně umoţněno 
nasnímat obraz pomocí zvolené pulsní sekvence (obrázek č. 31). V okně s názvem „Pulsni 
sekvence“ je moţné si zvolit ze tří moţností: multiple TR Flash, multiple FA Flash a multiple 
TI SR turbo Flash. Po označení vybrané sekvence se zobrazí tlačítko „Pokracovat“ a následně 





Obrázek 31: Okno s výběrem pulsní sekvence 
Pokud se zvolí sekvence multiple TR Flash, dojde  pomocí příkazu fprintf  k vytvoření 
souboru parametrů flash.ppr, kde budou předány parametry vybraného řezu z předešlého 
lokalizéru. Následně se spustí skript flash.wsf, kam jsou předány parametry z kalibračních 
sekvencí a také parametry, které si uţivatel nastaví v okně „Pulsni sekvence“ po stisknutí 
tlačítka „Pokracovat“ (obrázek č. 32). 
 




V tomto okně je nutné zvolit sklápěcí úhel ve stupních, dále je nutné zadat hodnoty 
repetičních časů TR v milisekundách a hodnotu času TE opět v milisekundách. Následně se 
zvolí doba náběţné hrany pro pouţitý puls (v milisekundách), počet vzorků a počet řádků k-
prostoru a následně počet měření, tedy kolikrát se zhotoví obraz s těmito parametry. Po 
stisknutí tlačítka „Namerit“ se spustí sekvence flash.ppr tolikrát, kolik je zadaných hodnot 
v poli „TR“. Tedy například pokud se pro TR zvolí hodnoty 30,50 a 100, sekvence se spustí 
třikrát po sobě, pokaţdé s jiným nastavením hodnoty TR. Naměřené sekvence se uloţí do 
stejného adresáře pod jménem Flash_mulTR_X.MRD, místo znaku „X“ bude doplněna 
hodnota TR, která byla konkrétně nastavena, tedy například po zadání hodnot 40 a 50 do pole 
„TR“ se změří dva obrazy s názvem Flash_mulTR_40.MRD a Flash_mulTR_50.MRD. 
Následně je moţné se pomocí tlačítka „Zpet na vyber sekvence“ vrátit do předešlého okna a 
zvoli si jinou sekvenci z nabídky. 
Pokud se zvolí sekvence multiple FA Flash zobrazí se podobné okno jako u předešlé 
sekvence (obrázek č. 33). V tomto případě je ovšem moţné zadat pouze jednu hodnotu TR, 
ale více hodnot pro sklápěcí úhly. Ostatní zadávané parametry jsou stejné. Výsledný obraz se 
uloţí pod názvem Flash_mulFA_X.MRD, kde místo znaku „X“ se uloţí hodnota konkrétního 
sklápěcího úhlu obdobně jako u předešlé sekvence. 
 
Obrázek 33: Okno pro sekvenci multiple FA Flash 
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Poslední moţností je zvolit si sekvenci multiple TI SR turbo Flash, kde se předávají 
parametry řezu z lokalizéru  opět pomocí příkazu fprintf, díky kterému je vytvořen soubor 
parametrů  turboflash.ppr. Následně je spuštěn soubor turboflash.wsf, do kterého se opět 
předávají parametry z kalibračních sekvencí a parametry nastavené v okně, které se zobrazí 
po výběru této sekvence (obrázek č. 34).  Oproti výše popsaným sekvencím je u sekvence 
turbo Flash moţné nastavit různé časy TI zadané opět v milisekundách. Po stisknutí tlačítka 
„Namerit“ se spustí sekvence tolikrát, kolik je zadaných hodnot TI a uloţí se pod názvem 
turboFlash_mulTI_X.MRD, kde je opět symbol „X“ nahrazen konkrétní hodnotou TI. 
 
Obrázek 34: Okno pro sekvenci multiple TI SR turboFlash 
 V tomto okně je oproti předešlým sekvencím nutné nastavit hodnotu zesílení 
přípravného 90° pulsu. Konkrétní hodnota se získává ze sekvence hrfopt.ppl (obrázek č. 35), 
která se skládá ze tří tvrdých pulsů stejné amplitudy a délky, jejichţ výsledkem je spinové a 
stimulované echo. Aby se dosáhlo 90° úhlu, je opět nutné nastavit parametry tak, aby oba 
peaky měli stejnou amplitudu. Automatické nastavení zesílení přípravného pulsu nebylo 
v tomto programu realizováno z důvodů chyby v pulsní sekvenci hrfopt.ppl, která 
neumoţňuje zobrazit spinové a stimulované echo po změření sekvence, a tudíţ bylo 
znemoţněno automatické vyhodnocení amplitudy obou ech, které je pro automatické 





Obrázek 35: Diagram sekvence hrfopt.ppl [39] 
 
 
16.5 Klady a zápory vytvořeného programu 
Program pro automatické ovládání MRI systému na ÚPT má jako kaţdý program své 
kladné i záporné stránky. Modul pro nastavení frekvence ofsetu pracuje přesně a poměrně 
rychle. Pokud je systém nestabilní, tak vznikají nepřesnosti v nastavené frekvenci ofsetu, 
které se liší o méně neţ 1,5 Hz. O něco horší je to u modulu pro nastavení zesílení vysílače, 
který na jednu stranu při nastavení vyuţívá nestabilit systému, kdyţ nejmenší moţný krok pro 
útlum vysílače způsobí příliš velký rozdíl amplitud spinového a stimulovaného echa. Na 
druhou stranu vlivem nestability můţe trvat nastavení optimálního zesílení i několik minut. 
Moţným vylepšením do budoucna by mohlo být například tlačítko pro zastavení nastavování 
útlumu vysílače v momentě, kdy se hodnota útlumu stále posunuje o nejmenší moţný krok 
dopředu a zase zpět kolem bodu zlomu (hodnoty útlumu, kdy amplituda spinového echa 
přesáhne amplitudu stimulovaného echa). Tato moţnost by byla zajisté vítaná zejména 
v momentě, kdy se v magnetu nachází ţivý objekt v narkóze a uţivatel má omezenou dobu 
pro měření. Na druhou stranu je automatické nastavení zesílení vysílače mnohem přesnější, 
neţ doposud pouţívané ruční nastavení, kdy uţivatel vyhodnocoval rovnost amplitud 
spinového a stimulovaného echa pouze tzv. okometricky. 
Výhodou modulu pro lokalizér je zejména to, ţe se vše nachází na jednom místě. 
Dříve bylo nutné do sekvence lokalizéru předat ručně hodnoty z kalibračních sekvencí, 
následně nechat proběhnout sekvenci, výsledné MRD soubory se musely zrekonstruovat do 
formátu SUR (obrázek č. 22), kde bylo nutné opět ručně zadat parametry jako počet řezů, 
počet vzorků a počet řádků k-prostoru. Teprve potom bylo moţné v dalším modulu zobrazit 
zrekonstruovaný obraz a případně změnit polohu řezu a celý proces opakovat. Nově 
vytvořený modul pro lokalizér má sice tu nevýhodu, ţe je moţné získat pouze řezy 
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rovnoběţné s osami x, y a z, ale je zde potřebné pouze zadat parametry pro směr fázového 
kódování,  FOV a tloušťku řezu a stisknutím jednoho tlačítka se automaticky předají všechny 
potřebné parametry a po změření se automaticky zobrazí jiţ zrekonstruované obrazy a 
celkového výsledku je dosaţeno rychleji a komplexněji, neţ při původním postupu. Moţným 
vylepšením by mohlo být automatické nastavení zesílení přijímače, které zde z důvodů 
sloţitosti zcela chybí. Automatické ovládání bylo primárně zamýšleno pro preklinické měření 
DCE-MRI na myších, pro které se pouţívá speciálně zhotovená malá tělová cívka a tedy 
zesílení přijímače je vţdy nutné nastavit na maximální hodnotu. Z tohoto důvodu bylo 
přípustné tuto část vynechat. 
Vytvořený modul pro pulsní sekvence je omezen pouze na tři metody měření hodnot 
relaxačního času T1, ve kterých se uţívá dvou rychlých pulsních sekvencí Flash a turbo Flash. 
Parametry nastavované před spuštěním sekvencí jsou omezeny jen na ty nejdůleţitější 
z důvodu jednoduchosti a rychlosti. Jednoznačnou výhodou je moţnost zadání najednou více 
hodnot vybraných parametrů a automatické nastavení ukládání pod příslušnými názvy. 
Značnou nevýhodou je moţnost změnit příslušnou pulsní sekvenci pouze ve zdojovém kódu 
programu. V tomto případě nemohl být uskutečněn způsob zapsání cesty k vybrané sekvenci 
do textového souboru jako u sekvence 1puls.ppr nebo RFopt.ppr, z důvodů nutnosti předání 
parametrů pro výběr řezu, FOV a tloušťky řezu přímým přepisem ppr souboru pomocí 
příkazu fprintf. Do budoucna by do modulu sekvencí mohly být přidány další rychlé sekvence 
jako například turbo Spin echo, ale i klasické sekvence Spinového echa a dalších. Dále by 
mohlo být podle potřeby rozšířeno mnoţství nastavovatelných parametrů v sekvencích. A 
také by mohla být uţivateli zpřístupněna volba místa uloţení naměřených obrazů jinak, neţ 
přepisem ve zdrojovém kódu. 
Vytvořené automatické ovládání MRI systému na ÚPT má z celkového pohledu 
největší výhodu v automatickém předávání většiny nastavovaných parametrů, tedy uţivatel si 
během měření nepotřebuje zapisovat jednotlivé parametry na papír a stále dokola je ručně 
zapisovat do nastavení. Další výhodou je komplexnost všech modulů, které na sebe navazují. 
Po nastavení jednoho parametru se automaticky zpřístupní další část, a tedy i uţivatel, který u 




17 Měření na statickém fantomu 
V původním návrhu se jako statický fantom pouţili injekční stříkačky naplněné 
kontrastní látkou Gadovist o různé koncentraci. Vzhledem k malému vnitřnímu průměru 
tunelu magnetu na ÚPT, se vedle sebe mohly umístit pouze tři 10 ml stříkačky. Jelikoţ 
největší přesnosti měření je dosaţeno u vzorků, které jsou umístěny ve středu, návrh 
statického fantomu se stříkačkami byl nahrazen méně rozměrnými ependorfkami. Celý 
fantom se skládal z plastového kelímku vysokého cca 3cm, do kterého bylo umístěno 7 
ependorfek o různé koncentraci kontrastní látky Gadovist (5mM, 2,5mM, 1,25mM, 0,625mM, 
0,313mM, 0,156mM, 0,078mM ). Prostor mezi efnedorfkami v kelímku byl vyplněn tzv. 
rychlou vodou, tedy roztokem síranu nikelnatého s chloridem sodným (obrázek č. 21). Rychlá 
voda se zde pouţila z důvodu, aby se zabránilo artefaktům způsobeným z okolního vzduchu. 
Zároveň má rychlá voda kratší relaxační čas T1 a díky tomu nedává tak velký signál jako 
standardní voda z kohoutku, tedy ependorfky na obraze lépe vyniknou. 
Měření statického fantomu bylo prováděno za účelem určení relaxačního času T1. 
Byly zde vyuţity tři měřící metody (viz. kapitola 10 Měření T1), sekvence Flash s různými 
sklápěcími úhly a s různými repetičními časy TR a dále sekvence turboFlash s různými časy 
TI. Vyhodnocení probíhalo pomocí softwaru Ing. Radovana Jiříka PhD. Po umístění fantomu 
do magnetu bylo provedeno shimmování pro zajištění homogenity statického magnetického 
pole, která byla vloţením fantomu do magnetu narušena. Následně byla nastavena frekvence 
ofsetu a byl optimalizován výkon pro daný RF puls pro kaţdý typ sekvence. Pro sekvenci 
Flash byl pouţit puls tvaru sinc s 5 kmity o frekvenční šířce 1500Hz a délce trvání 4000μs. 
Pro sekvenci turboFlash  byla frekvenční šířka 1500Hz a délka trvání 3500 μs a přípravný 90° 
puls měl délku trvání 1000 μs. 
17.1 Flash sekvence s různými sklápěcími úhly 
Pro snímání pomocí Flash sekvence s různými sklápěcími úhly se pouţilo nastavení 
FOV na 40mm, tloušťka řezu byla 3mm, sklápěcí úhly a časy TR a TE jsou uvedeny 
v následující tabulce: 
Tabulka 3: Nastavené parametry pro multi FA Flash 




Pro kaţdý sklápěcí úhel bylo provedeno 10 měření z důvodů moţnosti průměrování, 
přičemţ první tři framy se z analýzy vypouštěly, protoţe na těchto snímcích se ještě 
nedosáhlo rovnováţného stavu. Zprůměrovaním měření a sloučením obrazů pro všechny 



























Obrázek 37: Závislost intenzity signálu na sklápěcím úhlu pro koncentraci 5mM 
 
 



































Obrázek 39: Závislost intenzity signálu na sklápěcím úhlu pro koncentraci 1,25mM 
 
 
Obrázek 40: Závislost intenzity signálu na sklápěcím úhlu pro koncentraci 0,625mM 
 
 









































Závislost  rychlosti relaxace R1 na koncentraci
 
Obrázek 42: Závislost intenzity signálu na sklápěcím úhlu pro koncentraci 0,156mM 
 
 




Tabulka 4: Vypočítané hodnoty T1 a R1 pro jednotlivé koncentrace 
Koncentrace [mM] T1[ms] R1[1/s] 
5 6,389 15,653 
2,5 12,557 7,964 
1,25 20,830 4,801 
0,625 36,811 2,717 
0,313 63,654 1,571 
0,156 111,162 0,900 
0,078 148,468 0,674 
 
Z obrázku č. 44 je patrné, ţe kontrastní látka Gadovist způsobuje zkrácení relaxační 
doby T1 a tedy zvýšení relaxační rychlosti R1, coţ se projeví zvýšením signálu na T1 váţených 
obrazech. Stejný efekt je patrný z tabulky č. 4. Tato skutečnost odpovídá teorii popsané 
v kapitole č. 8 Kontrastní látky.  
Na obrázcích č. 37-43 jsou zobrazeny vţdy dva grafy. První představuje neupravenou 
verzi závislosti intenzity signálu na sklápěcím úhlu. Je zde patrné, ţe čím je niţší koncentrace 
kontrastní látky, tím se posouvá maximum křivky doleva k niţším hodnotám. Jelikoţ je 
nastavena hodnota TR na velmi malé číslo, jsou všechny sekvence T1 váhované a vektor 
magnetizace se tedy nestihne vrátit do rovnováţného stavu před aplikací dalšího RF pulsu. 
Následnem toho má při aplikaci dalšího excitačního pulsu nenulovou sloţku v transverzální 
rovině, která je aplikací dalšího pulsu ještě zvětšena a intenzita signálu se stále zvyšuje. Proto 
má křivka nejprve rostoucí charakter. Po určité době tohoto „kmitání“ dojde k ustálení na 
určité hodnotě intenzity signálu, kterou představuje maximum křivky závislosti intenzity 
signálu na sklápěcím úhlu, a následně začne intenzita klesat, coţ odpovídá teoretickým 
předpokladům. Vyšší koncentrace kontrastní látky mají po aplikaci sklápěcího pulsu rychlejší 
návrat do rovnováţného stavu, proto u nich není tento průběh tak patrný. 
Druhý graf představuje upravenou závislost intenzity signálu na sklápěcích úhlech tak, 
aby příslušná křivka byla lineární. Zejména z obrázků č. 37-41 je patrné, ţe jejich průběh 
lineární není. Po zobrazení pouţitého fitovacího modelu a naměřených dat (obrázek č. 45) je 
patrné, ţe pouţitý model vhodně neprokládá data. Tento výsledek mohl být způsoben tím, ţe 
nastavený výkon vysílače neodpovídá zadanému sklápěcímu úhlu. Jako excitační puls byl 
pouţit puls tvaru sinc s pěti kmity. Fourierovou transformací tohoto pulsu by se měl získat 
obdélníkový profil, ovšem ve skutečnosti se získá profil s různými zákmity a díky tomu je 

















Hodnoty vypočítaných relaxačních časů T1 (tabulka č. 4) jsou 8-10 krát menší, neţ 
jsou teoretické hodnoty (viz tabulka č. 9). Ve výpočtu T1 se opět počítá se sklápěcím úhlem a 
proto jsou díky výše uvedeným důvodům tyto hodnoty zkreslené. Pokud se ovšem provedl 
výpočet relaxačního času ze stejných naměřených dat, ale při zpracování se uvedl sklápěcí 
úhel niţší o 15°, vypočítané hodnoty se značně přiblíţili teoretickým. Následné rozdíly pak 
mohly být způsobeny rozdílnou teplotou, pH prostředí, ve kterém se kontrastní látka 
nacházela, a mohly být také do jisté míry ovlivněny sílou magnetického pole, ve kterém byly 
měřeny. 
17.2 Flash s různými repetičními časy TR 
Druhou metodou měření relaxačního času T1 je opět pouţití pulsní sekvence Flash, ale 
tentokrát s různými časy TR. Pro snímání bylo FOV opět nastaveno na 40mm a tloušťka řezu 
byla 3mm. Ostatní parametry jsou uvedeny v následující tabulce: 
Tabulka 5: Parametry pro multilple TR Flash 




Pro kaţdou hodnotu TR bylo provedeno 10 měření, přičemţ v analýze se opět první 3 
framy vynechávaly. Po rekonstrukci obrazu bylo provedeno průměrování zbylých 7 měření a 
získané obrazy byly seřazeny podle paramerů do jednoho souboru _.mat. Tento soubor byl 
dále zpracován ve výše uvedeném programu (kapitola č. 11 Hodnocení výsledků). 
 
 





Obrázek 46: Zprůměrovaný obraz fantomu pro TR=400ms s rozlišením 128x128 
 
 






Obrázek 48: Závislost intenzity signálu na čase TR pro koncentraci 2,5mM 
 
Obrázek 49: Závislost intenzity signálu na čase TR pro koncentraci 1,25mM 
 
 




Obrázek 51: Závislost intenzity signálu na čase TR pro koncentraci 0,313mM 
 
 
Obrázek 52: Závislost intenzity signálu na čase TR pro koncentraci 0,156mM 
 
 




Obrázek 54: Metoda multiple TR Flash, závislost rychlosti R1 na koncentraci 
 
Tabulka 6: Stanovené hodnoty T1 a R1 pro jednotlivé koncentrace 
Koncentrace [mM] T1[ms] R1[1/s] 
5 6,994 14,298 
2,5 11,423 8,754 
1,25 14,997 6,668 
0,625 27,029 3,700 
0,313 52,558 1,903 
0,156 98,341 1,017 
0,078 138,326 0,723 
 
Z obrázku č. 54 je patrné, ţe průběh získaných hodnot T1 odpovídá teorii, tedy se 
zvyšující se koncentrací kontrastní látky se sniţuje relaxační čas T1 a následkem toho se 
zvyšuje relaxační rychlost R1.  Hodnoty T1 vyšly opět 8-10 krát niţší, neţ jsou teoretické 
hodnoty získané z literatury. Mezi faktory, na kterých závisí hodnoty T1 patří teplota, pH a 
síla magnetického pole.  
Z grafů závislostí intenzity signálu na repetičním čase TR pro jednotlivé koncentrace 
(obrázky č. 47-53) je patrný rostoucí průběh pro malé hodnoty TR a následné ustálení na 
určité hodnotě intenzity signálu pro vyšší hodnoty TR. Čím je koncentrace kontrastní látky 
niţší, tím je tento průběh patrnější, protoţe vektor magnetizace potřebuje delší čas, aby se 
stihl vrátit do rovnováţného stavu. Čím niţší hodnoty TR se při měření pouţívají, tím je obraz 
více T1 váhovaný. Proto pro nejvyšší koncentrace kontrastu se ztrácí efekt T1 váhování a 
narůstá efekt váhování protonovou hustotou, stejně je tomu tak pro niţší koncentrace a vyšší 
hodnoty TR. Proto i z obrázku č. 46 nejsou tak patrné rozdíly mezi jednotlivými 




















Pro snímání pomocí sekvence turboFlash bylo nastaveno FOV na 50mm, tloušťka řezu 
3mm, počet vzorků 128 a počet řádků k-prostoru 64. Zbylé parametry jsou uvedeny 
v následující tabulce: 
Tabulka 7: multiple TI SR turboFlash 
FA*°+ TI[ms] 
5 










Opět se provádělo 10 měření pro kaţdé nastavení parametrů z důvodů moţnosti 
průměrování. Ve vyhodnocení T1 byly první tři framy kaţdých deseti měření přeskočeny, pro 
dosaţení rovnováţného stavu. 
 
Obrázek 55: turboFlash TI=200ms, FA=20° 
 




Obrázek 57: multiple TI SR turboFlash pro FA 5°, závislost rychlosti relaxace r1 na koncentraci 
 
 
Obrázek 58: multiple TI SR turboFlash pro FA 10°, závislost rychlosti relaxace r1 na koncentraci 
 
 








































Obrázek 60: multiple TI SR turboFlash pro FA 30°, závislost rychlosti relaxace r1 na koncentraci 
 
Tabulka 8: Vypočítané hodnoty T1 pro jednotlivé FA a koncentrace 
C*mM+/FA*°+ 
T1[ms] 
5 10 20 30 
5 11,65 33,62 49,20 52,12 
2,5 76,83 89,43 98,43 117,74 
1,25 300,58 183,04 193,54 208,31 
0,625 300,58 300,55 304,19 281,64 
0,313 300,58 551,54 550,93 526,7 
0,156 825,36 1081,57 974,01 782,63 
0,078 1157,62 2615,45 1722,80 1098,46 
 
Jak je patrné z tabulky č. 8, získané hodnoty relaxačního času T1 se pro jednotlivé 
sklápěcí úhly značně liší. Zejména hodnoty pro nejniţší sklápěcí úhel 5° jsou nejvíce odlišné, 
protoţe vypočítané hodnoty T1 značně závisely na výběru oblasti zájmu ROI, z důvodu 
velkého šumu v obraze. Jelikoţ je sklápěcí úhel zohledněn ve výpočtu, získané hodnoty T1 
pro jednotlivé sklápěcí úhly by měli být obdobné. Vysvětlením by mohlo být opět 
neodpovídající výkon vysílače nastavenému sklápěcímu úhlu a výše zmíněný šum v obraze. 
Vypočítané hodnoty T1 se velmi přiblíţily teoretickým hodnotám (viz tabulka č. 9), zejména 
pro pouţité sklápěcí úhly 20° a 30°. 
Ze závislostí relaxační rychlosti R1 na koncentraci kontrastní látky (obrázky č. 57-60) 
je patrné, ţe průběh křivky odpovídá teoretickým předpokladům. Největší odchylky od 
lineárního průběhu se vyskytují u nejniţšího sklápěcího úhlu 5°. 
Na obrázku č. 56 je vidět ukázka průběhu závislostí intenzity signálu na časech TI pro 
nízké a vysoké koncentrace. Pro níţší koncentrace je na začátku křivky patrná krátká klesající 




















nastaven. Díky tomu se vektor magnetizace sklopí o více neţ 90° a klesající část křivky na 
začátku představuje návrat vektoru magnetizace do transverzální roviny, kde by se měl 
správně nacházet po aplikaci 90° přípravného pulsu. Následující rostoucí průběh křivky uţ 
odpovídá teoretickým předpokladům, kdy se s rostoucím časem TI intenzita signálu zvyšuje. 
Pro vyšší koncentrace kontrastní látky není klesající průběh na začátku patrný, z důvodu 
jejich vyšší rychlosti relaxace, díky které se stihnou vrátit do očekávané polohy dřív, neţ 
začne snímání signálu. Tento nestandardní průběh křivek závislostí intenzity signálu na 
časech TI pro niţší koncentrace by mohl být také způsoben vlivem nehomogenit 
v magnetickém poli, které jsou patrné z obrázku č. 55, kdy v prostoru mezi ependorfkami jsou 
světlá a tmavá místa. 
17.4 Porovnání jednotlivých výsledků 
17.4.1 Hodnoty T1 
 
Tabulka 9: Porovnání teoretických a získaných hodnot T1 










5 10 20 30   
5 11,65 33,62 49,20 52,12 6,99 6,39 54,84 
2,5 76,83 89,43 98,43 117,74 11,42 12,56 107,72 
1,25 300,58 183,04 193,54 208,31 15,00 20,83 207,97 
0,625 300,58 300,55 304,19 281,64 27,03 36,81 388,98 
0,313 300,58 551,54 550,93 526,7 52,56 63,65 688,67 
0,156 825,36 1081,57 974,01 782,63 98,34 111,16 1116,83 
0,078 1157,62 2615,45 1722,80 1098,46 138,33 148,47 1632,46 
 
Z tabulky 9 je patrné, ţe pouze metodou multiple TI SR turboFlash jsme se přiblíţili 
teoretickým hodnotám vypočítaným podle vztahu (32), a to zejména pro nejvyšší dva 
nastavené sklápěcí úhly 20° a 30°. Srovnatelné výsledky vznikly u metody multiple FA Flash 
a multiple TR Flash, ovšem v porovnání s teoretickými hodnotami vyšli o jeden řád niţší. Je 
nutné podotknout, ţe hodnoty T1 jsou značně ovlivněny teplotou, pH a do jisté míry také silou 
magnetického pole, coţ ve výpočtu teoretických hodnot nebylo přesně zohledněno. 
 
17.4.2 Citlivost 
Výpočet citlivosti pro jednotlivé metody byl prováděn z průměrné intenzity signálu 
z oblastí ROI pro jednotlivé koncentrace kontrastní látky. Následně byl sestaven graf 
závislosti intenzity signálu na koncentraci. Křivky na těchto závislostech odpovídají 
jednotlivým proměnným parametrům v pouţitých metodách. Následně byla jako směrnice 
linárních regresních křivek stanovena hodnota citlivosti pro jednotlivé koncentrace.  
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Koncentrace kontrastních látek byly rozděleny do dvou skupin, pro které byla citlivost 
stanovena zvlášť. Jednu skupinu tvořily niţší koncentrace v rozsahu 0,078-1,25mM a do 
druhé skupiny byly umístěny vyšší koncentrace 1,25-5mM. V následujících grafech pro 
jednotlivé pouţité metody měření T1 byly vynechány některé křivky proměnných parametrů 
z důvodu lepší přehlednosti. Po grafech závislostí intenzity signálu na koncentracích je vţdy 
uvedena tabulka získaných citlivostí pro obě skupiny koncentrací. 
 
 
Obrázek 61: Závislost intenzity signálu na koncentraci, Flash multiple FA pro koncentrace 0,078-1,25mM 
 


















































































10 0,021 0,008 
12 -0,081 0,032 
15 -0,065 0,043 
17 0,041 0,06 
20 0,278 0,084 
30 1,503 0,0259 
40 2,515 0,508 
50 3,021 0,768 
60 3,091 0,974 
70 3,111 1,217 
80 2,955 1,217 
90 2,769 1,241 
 
Pro skupinu niţších koncentrací je nejvyšší citlivosti pro sklápěcí úhly v rozsahu 40° 
aţ 90° s maximální hodnotou pro 60°. Naopak pro sklápěcí úhly 12° a 15° vyšla hodnota 
citlivosti záporná, tedy její průběh je opačný, neţ bychom čekali, tedy zvyšováním 
koncentrace kontrastu klesá intenzita signálu. Citlivost pro skupinu vyšších koncentrací vyšla 
nejlepší opět pro vyšší sklápěcí úhly v rozsahu 70° aţ 90° s maximem pro sklápěcí úhel 90°. 
Obecně lze tedy říci, ţe čím vyšší je aplikovaný sklápěcí úhel, tím je větší citlivost pro obě 
skupiny koncentrací. 
 























Závislost intenzity signálu na koncentraci










Obrázek 64: Závislost intenzity signálu na koncentraci Flash multiple TR pro koncentrace 1,25-5mM 
 
 






15 0,04 0,105 
20 0,122 0,075 
30 0,179 0,045 
40 0,243 0,029 
50 0,257 0,018 
60 0,289 0,007 
70 0,293 0,003 
80 0,306 -0,001 
90 0,327 -0,008 
100 0,327 -0,008 
150 0,358 -0,025 
200 0,376 -0,03 
250 0,377 -0,33 
300 0,378 -0,033 
350 0,403 -0,039 
400 0,404 -0,038 
 
Na obrázku č. 63 byla v grafu a výpočtu citlivosti vynechána hodnota intenzity signálu 
pro nejniţší koncentraci 0,078 mM, jelikoţ byla pro všechny repetiční časy TR mnohem vyšší 




































koncentrace se dosahuje nejvyšších hodnot citlivosti pro vyšší repetiční časy TR s maximem 
pro 400 ms. Ovšem pro vyšší koncentrace je obecně citlivost mnohem niţší, neţ byla pro niţší 
koncentrace. Pouţitelný je pouze rozsah hodnot TR od 15-70 ms a pro vyšší hodnoty TR 
vyšla citlivost záporná. Stejný výsledek je patrný z obrázku č. 64, kde pro vyšší hodnoty TR 
intenzita signálu klesá. Pokud by bylo potřeba nastavit jednu hodnotu času TR pro potřeby 
celého rozsahu koncentrací, pak by se případně mohly pouţít hodnoty TR 50-70 ms. 
 
Tabulka 12: Citlivost pro hodnoty TI, FA 5° 
TI[ms] 
Citlivost  Citlivost 
0,078-1,25mM 1,25-5mM 
10 -0,037 0,024 
50 -0,022 0,031 
100 -0,007 0,037 
200 -0,011 0,043 
300 -0,027 0,038 
400 -0,061 0,038 
500 -0,094 0,041 
600 -0,126 0,035 
700 -0,176 0,044 
800 -0,211 0,038 
900 -0,25 0,04 
1000 -0,281 0,045 
1200 -0,321 0,038 
1400 -0,395 0,046 
1600 -0,428 0,047 
1800 -0,484 0,052 
2000 -0,518 0,047 
 
Pro sekvenci SR turboFlash  se sklápěcím úhlem 5° pro niţší koncentrace mají 
hodnoty citlivosti záporný charakter, tedy s rostoucí koncentrací dochází ke sniţování 
intenzity signálu v obrazu. Pro vyšší koncentrace jsou hodnoty citlivosti kladné a s rosoucím 




Obrázek 65: Závislost intenzity signálu na koncentraci multiple TI SR turboFlash pro koncentrace 0,078-1,25mM, FA 10° 
 
 





















Závislost intenzity signálu na koncentraci multiple TI 



























Závislost intenzity signálu na koncentraci multiple TI SR 

















10 -0,216 0,165 
50 -0,097 0,221 
100 0.049 0,231 
200 0,183 0,199 
300 0,16 0,172 
400 0,167 0,164 
500 -0,034 0,158 
600 -0,136 0,156 
700 -0,277 0,162 
800 -0,387 0,169 
900 -0,493 0,17 
1000 -0,593 0,17 
1200 -0,778 0,176 
1400 -0,931 0,179 
1600 -1,06 0,178 
1800 -1,177 0,187 
2000 -1,253 0,186 
 
Při nastavení sklápěcího úhlu na hodnotu 10° je pro niţší koncentrace zcela nevhodné 
pouţít časy TI v rozsahu 10 - 50 ms a 500-2000 ms z důvodu záporné hodnoty citlivosti. 
Nejvhodnější se jeví hodnoty 100 - 400 ms s maximem v hodnotě 200 ms. Pro vyšší 
koncentrace má nejvyšší citlivost hodnota TI 100ms. Z celkového hlediska jsou hodnoty 
citlivosti pro vyšší koncentrace konstantní a kladné. 
 






10 -0,405 0,44 
50 -0,012 0,587 
100 0,494 0,589 
200 0,723 0,523 
300 0,612 0,487 
400 0,41 0,465 
600 -0,073 0,466 
700 -0,326 0,476 
800 -0,555 0,481 
900 -0,775 0,49 
1000 -0,979 0,501 
1200 -1,334 0,513 
1400 -1,631 0,523 
1600 -1,89 0,535 
1800 -2,111 0,541 




 Pro sklápěcí úhel 20° je pro niţší koncentrace vhodné nastavit čas TI v rozsahu 100-
400 ms, protoţe pouze v tomto rozmezí jsou hodnoty citlivosti kladné. Pro vyšší koncentrace 
je moţné pouţít celý rozsah proměřených hodnot TI, který má opět konstantní charakter. 
 
Obrázek 67: Závislost intenzity signálu na koncentraci multiple TI SR turboFlash pro koncentrace 0,078-1,25mM, FA 30° 
 
 






















Závislost intenzity signálu na koncentraci Flash 

































Závislost intenzity signálu na koncentraci Flash 

















10 -0,422 0,574 
50 0,208 0,73 
100 0,817 0,716 
200 0,937 0,623 
300 0,739 0,575 
400 0,483 0,551 
500 0,17 0,561 
600 -0,116 0,568 
700 -0,393 0,585 
800 -0,661 0,605 
900 -0,905 0,614 
1000 -1,123 0,631 
1200 -1,379 0,679 
1400 -1,852 0,679 
1600 -2,123 0,697 
1800 -2,342 0,709 
2000 -2,549 0,724 
 
Při nastavení sklápěcího úhlu na hodnotu 30° je pro sekvenci SR turboFlash vhodné 
pouţít rozsah hodnot TI 50-500 ms, zbylé hodnoty TI mají zápornou citlivost. Vyšší 
koncentrace mají opět konstantní hodnoty citlivosti v celém rozsahu. 
Obecně lze říci, ţe nejvyšších hodnot citlivosti bylo dosaţeno u sekvence multiple FA 
Flash, konkrétně pro sklápěcí úhly 40-90°. U metody multiple TR Flash je nevhodné pouţívat 
rozsah koncentrací 2,5 - 5 mM, protoţe při těchto koncentrací má křivka intenzity signálu 
v závislosti na koncentraci klesající charakter, a tedy se zvyšující se koncentrací se sniţuje 
intenzita signálu. Nejniţších hodnot citlivosti bylo dosaţeno u metody multiple TI SR 
turboFlash. Pro niţší koncentrace vychází hodnoty citlivostí často záporné vlivem relaxačního 
času T2
*
 a je moţné pouţít jen malý rozsah hodnot TI. Ovšem se zvyšujícím se sklápěcím 
úhlem se kladný rozsah hodnot citlivostí pro malé koncentrace zvětšuje. Pro vyšší 
koncentrace jsou hodnoty citlivostí poměrně konstantní v celém rozsahu. Pro sekvenci 
turboFlash je z celkového pohledu obecně vhodné pouţít hodnoty času TI v rozmezí 100-400 
ms. Z obrázků č. 67 a 68 je patrné, ţe je nejvhodnější pouţívat koncentrace v rozmezí 
0,078mM - 0,313 a následně koncentrace 1,25 - 2,5mM, protoţe v těchto případech má 







17.4.3 Poměr signálu a šumu 
Výpočet hodnot poměru signálu a šumu SNR probíhal podle následujícího vztahu: 
                             𝑆𝑁𝑅 = 0,665 ∙
𝑝𝑟ů𝑚ě𝑟𝑜𝑏𝑟 á𝑧𝑘𝑢  
𝜍𝑝𝑜𝑧𝑎𝑑 í
                                                    (45) 
Získané hodnoty byly následně převedeny na dB pro lepší porovnávání. 
 
Tabulka 16: SNR pro multiple FA Flash 
FA 10 12 15 17 20 30 40 50 60 70 80 90 
SNR 1,511 2,124 3,123 3,485 4,057 4,700 5,383 5,296 5,278 5,108 4,906 4,552 
SNR[dB] 3,715 6,674 10,024 10,975 12,295 13,573 14,753 14,611 14,581 14,297 13,947 13,295 
 
Tabulka 17: SNR pro multiple TR Flash 
TR 15 20 30 40 50 60 70 80 
SNR 2,286 2,319 2,350 2,361 2,372 2,390 2,395 2,377 
SNR[dB] 7,181 7,308 7,422 7,461 7,503 7,568 7,587 7,522 
TR 90 100 150 200 250 300 350 400 
SNR 2,397 2,411 2,428 2,437 2,419 2,404 2,412 2,415 
SNR[dB] 7,595 7,644 7,707 7,737 7,673 7,620 7,648 7,657 
 
Tabulka 18: SNR pro multiple TI SR turboFlash, FA 5° 
TI_5° 10 50 100 200 300 400 500 600 
 SNR 1,277 1,338 1,331 1,208 1,102 1,037 1,015 0,998 
 SNR[dB] 2,124 2,529 2,486 1,643 0,841 0,313 0,128 -0,014 
 TI_5° 700 800 900 1000 1200 1400 1600 1800 2000 
SNR 1,010 1,008 1,007 1,027 1,062 1,097 1,101 1,122 1,157 
SNR[dB] 0,086 0,070 0,063 0,227 0,519 0,804 0,835 0,999 1,268 
 
Tabulka 19:SNR pro multiple TI SR turboFlash, FA 10° 
TI_10° 10 50 100 200 300 400 500 600 
 
SNR 1,088 1,418 1,602 1,407 1,258 1,203 1,176 1,174 
 
SNR[dB] 0,731 3,033 4,096 2,963 1,993 1,602 1,405 1,396 
 
TI_10° 700 800 900 1000 1200 1400 1600 1800 2000 
SNR 1,178 1,189 1,206 1,222 1,262 1,296 1,330 1,354 1,381 







Tabulka 20: SNR pro multiple TI SR turboFlash, FA 20° 
TI_20° 10 50 100 200 300 400 500 600 
 
SNR 1,197 1,734 1,930 1,649 1,530 1,474 X 1,448 
 
SNR[dB] 1,563 4,783 5,711 4,347 3,694 3,372 X 3,214 
 
TI_20° 700 800 900 1000 1200 1400 1600 1800 2000 
SNR 1,457 1,469 1,483 1,501 1,536 1,565 1,592 1,622 1,639 
SNR[dB] 3,268 3,338 3,424 3,530 3,729 3,889 4,041 4,201 4,291 
 
Tabulka 21: SNR pro multiple TI SR turboFlash, FA 30° 
TI_30° 10 50 100 200 300 400 500 600 
 SNR 1,197 1,703 1,751 1,669 1,646 1,647 1,663 1,677 
 SNR[dB] 1,560 4,626 4,867 4,448 4,329 4,334 4,417 4,488 
 TI_30° 700 800 900 1000 1200 1400 1600 1800 2000 
SNR 1,697 1,721 1,742 1,765 1,803 1,842 1,862 1,886 1,907 
SNR[dB] 4,594 4,716 4,820 4,935 5,120 5,306 5,400 5,512 5,606 
 
Nejvyšších hodnot SNR bylo dosaţeno u sekvence multiple FA Flash. O něco 
menšího SNR, ale zato konstantního, se dosáhlo u sekvence multiple TR Flash. Nejniţších 
hodnot bylo dosaţeno u sekvence turboFlash s nejniţším sklápěcím úhlem 5°, ale se 
vzrůstajícím sklápěcím úhlem docházelo ke zvýšení SNR i u této sekvence. Pouţité sekvence 
Flash a turboFlash se z pohledu SNR dají těţko srovnávat, protoţe zde byly nastaveny jiné 
parametry pro FOV a rozměry obrazové matice. Podle teoretických předpokladů, měla 
sekvence turboFlash zvýšený poměr SNR z důvodů většího FOV a menšího rozměru 
obrazové matice, neţ sekvence Flash. Ze získaných hodnot je moţné říci, ţe s rostoucím 
sklápěcím úhlem dochází ke zvyšování SNR a také  s rostoucím časem TI se SNR zvyšuje.  
 
17.4.4 Časové rozlišení 
Časové rozlišení bylo hodnoceno jako doba akvizice pro jedno měření, která je 
potřeba pro sejmutí jednoho řezu s nastavenými parametry podle výše uvedených hodnot. 
V následující tabulce jsou uvedeny akviziční doby pro sekvence multiple FA Flash, multiple 
TR Flash a multiple TI SR turboFlash. 
Tabulka 22: Časové rozlišení pro miltiple FA Flash, multiple TR Flash a multiple TI SR turboFlash 
FA*°+ 10 15 17 20 30 40 50 60 70 80 90 
      TA[s] 2,8 
      TR[ms] 15 20 30 40 50 60 70 80 90 100 150 200 250 300 350 400 
 TA[s] 2,8 3,5 2,13 6 6,85 8,5 10,4 11,1 12,9 13,7 20,6 26,5 33,4 39,3 46,1 52,1 
 TI[ms] 10 50 100 200 300 400 500 600 700 800 900 1000 1200 1400 1600 1800 2000 
TA[s] 1,2 1,3 1,3 1,4 1,6 1,7 1,7 1,9 1,9 2,1 2,1 2,2 2,4 2,6 2,8 3,1 3,3 
 
Jak je z výše uvedené tabulky patrné, nejlepší časové rozlišení má sekvence 
turboFlash, coţ také odpovídá teoretickým předpokladům. Sekvence multiple FA Flash má 
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konstantní časové rozlišení, protoţe změnou sklápěcího úhlu nedochází k ovlivnění doby 
akvizice. Metoda multiple TR Flash je z pohledu časového rozlišení nejhorší, jelikoţ 
z narůstající hodnotou repetičního času TR dochází k lineárnímu zvyšování doby akvizice, 
coţ je pro potřeby DCE-MRI neţádoucí. Vhodné jsou sekvence s dobou akvizice do 5s. 
Takovýto předpoklad je splněn u sekvence Flash s proměnnými sklápěcími úhly, stejně tak u 
sekvence turboFlash. Ovšem ze sekvence Flash s proměnnými časy TR by bylo vhodné pouţít 

























18 Dynamický fantom 
Dynamický fantom byl sestaven z okruku hadic o celkové délce 19 m a vnitřním 
průměru 4 mm, do kterého byl napojen dialyzační filtr Hemoflow F60S, Fresenius 
Polysulfone High-Flux od výrobce Fresenius Medical Care. Celý okruh byl poháněn 
peristaltickým čerpadlem, přičemţ úsek vloţený do hlavy čerpadla byl tvořen hadicí odélce 
70 cm a tloušťce 8mm. Na zaţátku bylo nutné vyřešit problémy s rozměry dialyzačního filtru, 
jelikoţ vnitřní průměr tunelu magnetu je velký 10 cm a měřící cívka má vnitční průměr 7 cm, 
je moţné měřit předměty, jejichţ rozměry umoţňují vloţení do magnetu a měřící cívky. Proto 
bylo nutné upravit dialyzační filtr, jehoţ výška byla 8 cm (obrázek č. 69 a 70). 
 
Obrázek 69: Dializační filtr 
 Bylo nutné odříznout jednu přípojku výměnného okruhu, aby mohl být touto stranou 
vloţen do měřící cívky (obrázek č. 70). Druhá přípojka být upravena nemusela, protoţe mohla 
být umístěna do tunelu, ale do měřící cívky uţ zasahovat nemusela. Díky permanentnímu 
uzavření přípojky výměnného okruhu, byl ovšem znemoţněn proplach vnějšího okruhu, coţ 
mělo za následky zavzdušnění filtru a velmi zdlouhavé a nesnadné vymývání kontrastní látky. 
 
Obrázek 70: Detail upraveného dializačního filtru 
Okruh byl napojen na dvě po sobě jdoucí kuţelové baňky, jednu uzavřenou o 
celkovém objemu 1 l, která tvořila zásobník. Druhá baňka o objemu 200 ml byla otevřená a 
slouţila pro vlévání kontrastní látky. Celkový objem tekutiny ve fantomu tvořil přibliţně 1,5l. 
Po zapojení celého okruhu bylo nutné dialyzační filtr nejprve nevkládat do magnetu, 
ale se spuštěným čerpadlem na vysoké otáčky filtr vertikalizovat, aby se z něj uvolnily 
vzduchové bublinky. Následně po umístění do magnetu probíhalo měření prekontrastních 
snímků bez zapnutého čerpadla s pouţitím metody multiple FA Flash, multiple TR Flash a 
multiple TI SR turboFlash. Následně probíhala stejná měření se spuštěným peristaltickým 
čerpadlem s nastavením jedné a jedné a půl otáčky za vteřinu, coţ odpovídalo rychlosti 
průtoku hadicemi 100 ml/min a 150 ml/min za minutu. Tato měření byla prováděna z důvodů 
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potřeby pro výpočet AIF a pro vyhodnocení artefaktů způsobených tokem. Po prekontrastních 
měření následovalo podání 0,19 ml kontrastní látky Gadovist do otevřené baňky, kde se 
nacházelo 100 ml vody. Po změření příslušné sekvence následovalo dlouhé promývání celého 
okruhu, aby mohla následovat další aplikace kontrastní látky stejným způsobem a naměření 
dat další sekvencí. Je nutné podotknout, ţe příslušná sekvence se nejprve spustila a po 
uběhnutí cca 15 s byl vpraven do okruhu kontrast. Počet měření byl nastaven tak, aby byla 
celková doba snímání cca 10 min. 
18.1 Flash sekvence 
Měření dynamického fantomu pomocí sekvence Flash probíhalo s nastavením 
sklápěcího úhlu na hodnotu 20°, repetiční čas TR byl 15 ms a čas TE 5 ms. FOV bylo 
nastaveno na 100 mm, aby bylo moţné snímat jak část těla dialyzačního filtru, tak přívodnou 
hadičku napojenou na filtr. Rozměry obrazové matice byly 128x128 a tloušťka řezu 5 mm. 
 
Obrázek 71: Závislost koncentrace na čase, AIF a reziduální funkce tkáně metoda multiple FA Flash 
 




Obrázek 73: Závislost R1 na čase,  aproximace modelem, metoda multiple FA Flash 
Ze snímků pořízených před a po podání kontrastní látky byly pomocí skriptu 
 Ing. Radovana Jiříka, PhD. z parametrických map T10 a M0 vybírány oblasti zájmu ROI 
z komůrky dialyzačního filtru pro získání AIF (obrázek č. 71) a z těla dialyzátoru pro 
reziduální funkce tkáně TRF (obrázek č. 71 a 72). Prametrické mapy byly zhotoveny pomocí 
prekontrastních snímků pomocí metody multiple FA Flash a multiple TR Flash se spuštěným 
peristaltickým čerpadlem na rychlost 150 ml/min. Ze získaných křivek byly vypočítány 
perfusní parametry jako objem tkáně, kam je distribuována „krev“ VD [ml/100 ml tkáně]. 
Tento parametr zahrnuje součet objemu krve VB a objemu extracelulárního extravaskulárního 
prostoru VE. Perfusní parametr objemu tkáně distribuované krve byl vypočítán jako podíl 
plochy pod křivkou reziduální funkce tkáně TRF ku ploše pod křivkou arteriální vstupní 
funkce AIF. Z křivky TRF (obrázek č. 72) byl následně vypočítán druhý perfusní parametr FB, 
který představuje tok krve na 100 ml tkáně. Dále byla provedena dekonvoluce podle vztahu 
[41]:  
                                                     𝐶(𝑡) = 𝐹𝑏 ∙ 𝐴𝐼𝐹(𝑡) ∗ 𝑇𝑅𝐹                                     (46) 
kde C(t) je koncentrace kontrastní látky v ROI neboli tkáňová křivka koncentrace 
(obrázek č. 73). V následující tabulce jsou uvedeny získané perfusní parametry spolu s 
teoretickými hodnotami. 




multiple FA multiple TR 
42 24 45 
Vd*ml/100ml tkáně+ 79 67 68 
 
Z výše uvedených hodnot je patrné, ţe lepšímu přiblíţení k teoretickým hodnotám se 
dospělo pouţitím metody multiple TR Flash. Výběr oblasti ROI byl prováděn ze spodní části 
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komůrky dialyzátoru z oblasti o velikosti 6 pixelů. Oblast zájmu pro druhou metodu 
proměnných sklápěcích úhlů pro výběr AIF tvořil větší počet pixelů, který sahal přes celou 
výšku komůrky. Pouţitím menší oblasti zájmu se sice pro určité pixely dosáhlo většího 
přiblíţení k teoretickým hodnotám parametru FB aţ na hodnotu 34 ml/min/na 100 ml tkáně, 
ovšem za cenu sníţení hodnoty objemu VD na 42 ml/100 ml tkáně. Nehladké průběhy 
získaných křivek z obrázků č. 71-73 byly způsobeny zavzdušněním dialyzačního filtru. 
18.2 TurboFlash 
Pomocí sekvence turboFlash byl měřen dynamický fantom s nastavením parametrů 
sklápěcího úhlu na 20°, inverzního času TI na 100ms, obrazová matice měla rozměry 128x64, 
FOV bylo nastaveno na 100 mm s tloušťkou řezu 3 mm. Počet měření byl nastaven na 
maximální moţnou hodnotu 128 a sekvence s výše uvedeným nastavením byla spuštěna 
celkem třikrát po sobě, aby celková doba akvizice byla cca 10 minut. Před podáním kontrastní 
látky byly naměřeny obrazy metodou multiple TI turboFlash, které byly důleţité pro následné 
výpočty parametrických map. 
 
Obrázek 74: turboFlash FA=20°, TI=200ms, 1,5otáčky/min 
Sekvence turboFlash byla měřena aţ po sekvenci Flash, po dlouhém vymývání 
kontrastní látky. Bohuţel během vymývání se do dialyzačního filtru dostalo velké mnoţství 
vzduchových bublin. Jelikoţ nemohl být filtr vyjmut z magnetu a pro lepší uvolnění bublin 
vertikalizován, z důvodu následné nutnosti opětovného změření prekontrastních snímků, byl 
filtr více zavzdušněn, neţ při měření předchozí sekvence Flash. Následně ze získaných 
dynamických obrazů nebylo moţné vypočítat perfusní parametry. Docházelo zde k velkým 
projevům nehomogenity B1, které jsou patrné zejména u konce měřící cívky, který byl 
pravděpodobně na levém okraji obrázku č. 74. Z průběhu závislostí intenzity signálu na 
časech TI byl zjištěn rozdílný profil sklápěcího úhlu přípravného pulsu. Měnší sklápěcí úhel 
byl aplikován na levou část FOV (obrázek č. 74), střední část odpovídala zadanému 90° 
přípravnému pulsu, ale v pravé části byl naopak aplikován větší úhel, neţ byl zadán. 
Z obrázku č. 80 je navíc patrné, ţe pro nastavenou hodnotu TI=100 ms je pro komůrku 
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dialyzátoru největší relativní odchylka signálové intenzity vlivem toku, tedy při tomto 
nastavení parametrů se v obraze nacházejí největší flow artefakty. 
 
18.3 Hodnocení vlivu toku 
Hodnocení vlivu toku na sekvenci Flash a turboFlash se provádělo výpočten relativní 
odchylky signálové intenzity podle následujícího vztahu: 
                                          𝑆𝐼𝑟𝑒𝑙 =
𝑆𝐼𝑡𝑜𝑘−𝑆𝐼𝑏𝑒𝑧
𝑆𝐼𝑏𝑒𝑧
∙ 100%                                                (47) 
kde SItok a SIbez jsou průměrné intenzity signálu získaných jako průměrná hodnota 
z vybrané oblasti ROI. Následně byly porovnávány SI z obrazů pořízených bez toku, tedy 
s vypnutým čerpadlem a se spuštěným čerpadlem na 1 otáčku/s a 1,5otáček/s. Pro oba druhy 
otáček byly vytvořeny závislosti relativních odchylek SI vlivem toku na různých sklápěcích 
úhlech a repetičních časech TR u sekvence Flash a na časech TI u sekvence turboFlash. 
Z následujících grafů je patrné, ţe se v obrazech projevují dva typy flow artefaktů. 
Jedním typem je inflow efekt, který zvyšuje intenzitu signálu v obraze a druhým typem je 
outflow efekt, který sniţuje intenzitu signálu v obraze. Průběh následujících závislostí 
relativních odchylek SI na hodnotách parametrů FA, TR a TI závisí na tom, který z typů flow 
artefaktů bude převládat.  
 
 
































Obrázek 76: Závislost relativní odchylky SI na sklápěcích úhlech, metoda multiple FA Flash pro 1,5 otáčku/s 
 
U sekvence Flash s různými sklápěcími úhly převládá zvýšení intenzity signálu vlivem 
toku, tedy převládá inflow efekt. Je zde pouţito krátké TR (15 ms), díky čemuţ se získávají 
T1 váţené obrazy. Tedy vektor magnetizace MZ je sklopen do transverzálníh roviny, ale díky 
krátkému TR se nestihne vrátit do rovnováţného stavu před aplikací dalšího RF pulsu. Ovšem 
vlivem toku je dalším RF pulsem sklopen vektor magnetizace nově přicházejících spinů, 
jejichţ velikost vektoru MZ v rovnováţném stavu nebyla zmenšena předchozím pulsem. I 
z rovnice X pro sekvenci Flash je patrné, ţe čím je větší sklápěcí úhel, tím je větší intenzita 
signálu a tedy tím více se projevuje inflow efekt. Ale pro malé hodnoty sklápěcího úhlu 
převládá outflow efekt, coţ je patrné i z obrázků č. 75 a 76. Největšího nárůstu intenzity 
signálu je docíleno v hadičce a následně v komůrce dialyzátoru, kde dochází k přechodu 
laminárního proudění k turbulentnímu. Hodnoty relativních odchylek intenzity signálu v těle 
dialyzátoru jsou nejmenší, protoţe tady proudí tekutina pomaleji a laminárně. Z grafu pro 
vyšší otáčky dochází k větším flow artefaktům a tedy i hodnoty relativních odchylek 



































Obrázek 77:Závislost relativní odchylky SI na sklápěcích úhlech, metoda multiple TR Flash pro 1 otáčku/s 
 
 
Obrázek 78: Závislost relativní odchylky SI na sklápěcích úhlech, metoda multiple TR Flash pro 1,5 otáčku/s 
U sekvence Flash s různými repetičními časy TR je nastaven jednotný sklápěcí úhel na 
malou hodnotu 20°. Díky tomu převládá outflow efekt nad inflow efektem a dochází tak ke 
sniţování intenzity signálu s rostoucím časem TR. Outflow efekt má spojitost s fázovým 
gradientem. Obecně po sklopení vektoru magnetizace po RF pulsu dochází záporným 
fázovým gradientem k rozfázování vektoru magnetizace a následně gradientem s opačnou 
polaritou ke sfázování vektoru magnetizace v transverzální rovině, kde je měřen echo signál. 
Ovšem pokud dojde nejprve k rozfázování vektoru magnetizace, který následně „odplave“ 
dál, dojde ke sfázování mimo snímaný řez. Následkem toho dojde ke sníţení intenzity signálu 
v obraze.  Opět dochází nejméně k ovlivňování intenzity signálu v těle dialyzátoru, díky 
pomalejšímu laminárnímu proudění. Větších rozdílů intenzity signálu (v absolutní hodnotě) je 



























































Obrázek 79: Závislost relativní odchylky SI na sklápěcích úhlech, metoda multiple TI SR turboFlash pro 1 otáčku/s 
 
 
Obrázek 80: Závislost relativní odchylky SI na sklápěcích úhlech, metoda multiple TI SR turboFlash pro 1,5 otáčku/s 
 
U sekvence turboFlash byl opět nastaven jednotný sklápěcí úhel 20°, tedy opět 
převládá outflow efekt sniţování intenzity signálu v obraze. S prodluţujícím se časem TI mají 
rozfázované vektory magnetizace více času „odplavat“ a díky tomu se intenzita signálu 
sniţuje. Opět je nejmenší relativní odchylka signálové intenzity pro tělo dialyzačního filtru. 
Z obecného hlediska jsou absolutní hodnoty relativních odchylek signálové intenzity menší 































































Při měření hodnot relaxačního času T1 vyšla nejlépe ze zvolených metod sekvence 
multiple TI turboFlash, která se pro sklápěcí úhly 20° a 30° nejvíce přiblíţila teoretickým 
hodnotám. Je nutné podotknout, ţe teoretické hodnoty se povaţovaly za pouze orientační a 
nepředpokládalo se jejich přesné dosaţení z důvodu nepřesnosti v jejich výpočtu, který 
nezohledňoval hodnotu pH a teploty, které mají vliv na výslednou hodnotu relaxačního času 
T1. Ve výpočtu také nebyla přesně zohledněna odpovídající síla magnetického pole. V případě 
odstranění variabilního profilu sklápěcího úhlu, by se nadějněji jevila také metoda multiple 
FA Flash, která díky tomuto problému měla hodnoty T1 značně podhodnocené, ale přitom 
srovnatelné s metodou multiple TR Flash. Všechny pouţité pulsní sekvence byly 2D z důvodu 
absence pouţitelných 3D sekvencí na MRI systému na ÚPT, kde byla měření prováděla. 
Pouţitím 3D technik by se pro sekvence Flash jistě dosáhlo vyšších hodnot T1. 
Z hlediska citlivosti se dá řici, ţe nejlepších hodnot dosáhla metoda multiple FA Flash, 
konkrétně sklápěcí úhel 60° pro niţší koncentrace, které jsou obecně více pouţívány z důvodů 
lepší vhodnosti ve farmakikonetických modelech. U sekvence Flash s proměnnými 
repetičními časy TR se vyskytovaly nejvyšší hodnoty citlivosti pro časy 350 ms a 400 ms. 
Sekvence Flash s takovými parametry má ovšem dlouhou dobu akvizice a tedy z hlediska 
časového rozlišení se jeví jako nevyhovující a je tedy nekomfortní i pro pacienta, z důvodu 
nutné delší doby strávené v prostorově stísněném tunelu magnetu. Z tohoto pohledu je 
mnohem výhodnější sekvence turboFlash s různými časy TI, protoţe pro skupinu vyšších 
koncentrací dosahuje lepší citlivosti neţ sekvence Flash s proměnnými časy TR. 
Nesrovnatelně lepší je také z pohledu časového rozlišení, které má bezkonkurenčně nejlepší 
ze všech pouţitých metod. Na druhou stranu pro skupinu niţších koncentrací má její citlivost 
záporný charakter z důvodů velkého vlivu relaxačního času T2*, díky kterému dochází ke 
sniţování intenzity signálu s rostoucí koncentrací. 
Z hlediska poměru signálu a šumu se nejlépe jevila sekvence multiple FA Flash, která 
pro nejvyšší nastavené úhly dosahovala nejvyšších hodnot. Hned za ní byla metoda multiple 
TR Flash, která si udrţela konstantní celkem vysokou hodnotu SNR pro celý proměřený 
rozsah časů TR. Z tohoto pohledu nejhůře dopadla sekvence turboFlash, které se sice 
zvyšovala hodnota SNR s rostoucím sklápěcím úhlem a se zvětšujícím čase TI, přesto 
dosahovala nejniţších hodnot. 
Obecně nelze říci, která sekvence s jakými parametry je nejlepší a která nejhorší. 
Všechny mají své klady a zápory. Lepší hodnota z jednoho pohledu je na druhou stranu 
vykoupena zhoršením parametru v jiném pohledu. Například pokud chceme dosáhnout velmi 






Tato práce se zabývala akvizicí MR obrazových sekvencí pro preklinická perfusní 
zobrazování. V úvodu práce byla nastíněna základní myšlenka cíle celé práce. První část 
práce byla zaměřena na nezbytný teoretický úvod do zobrazování pomocí magnetické 
rezonance. Podrobněji zde byly popsány jednotlivé pulsní sekvenci, přičemţ jejich výběr byl 
zaměřen spíše na rychlé pulsní sekvence, které jsou vhodné pro DCE MRI se zaměřením na 
T1 váhování. Další část práce se zabývala problematikou samotného DCE MRI, včetně popisu 
kontrastních látek vhodných pro zobrazování pomocí magnetické rezonance. Dále zde byl 
popsán protokol měření na experimentálním 4.7 T NMR systému na ÚPT, který je vhodný 
pro DCE MRI pro měření relaxačních časů T1 metodami multiple FA Flash, multiple TR 
Flash a multiple TI SR turboFlash. Byly zde také popsány další metody měření času T1 spolu 
s úskalími, které přinášejí. A také zde byl nastíněn systém hodnocení výsledků z naměřených 
dat, který byl případně rozveden u popisu jednotlivých výsledků. 
Těţiště práce spočívalo ve vytvoření programu pro automatické ovládání NMR 
systému na Ústavu přístrojové techniky AVČR Brno. V rámci vytvořeného programu bylo 
zautomatizováno nastavení kalibračních sekvencí, mezi které patří nastavení frekvence ofsetu 
a nastavení zesílení vysílače. Dále bylo zautomatizováno a komplexně zpřístupněno vybírání 
řezu pomocí lokalizéru a následné předávání všech doposud nastavených parametrů do 
navazující pulsní sekvence zvolené pro snímání obrazu. Ve vytvořeném automatickém 
ovládání byla vytvořena moţnost nabídky ze tří metod měření. Při výběru sekvence Flash 
byla vytvořena moţnost pořídit sadu obrazů s různými sklápěcími úhly nebo s různými 
repatičními časy TR. Další sekvencí je SR turboFlash, která umoţňuje měření s různými časy 
TI. Pulsní sekvence zahrnuté v nabídce automatického ovládání byly vybrány z důvodu 
pouţívání v experimentální části. 
Následně probíhalo měření statického fantomu pro tři výše zmíněné metody měření 
relaxačního času T1 s různě nastavenými parametry. Proměřené metody byly vyhodnoceny a 
srovnány z pohledu přesnosti odhadu času T1, citlivosti, SNR a časového rozlišení. Následně 
se došlo k závěru, ţe nelze jednoznačně říct, která sekvence je pro potřeby DCE-MRI 
nejvhodnější, protoţe záleţí na upřednostňovaných parametrech, díky kterým ovšem dojde ke 
zhoršení jiných parametrů. Experimentální část vyústila v měření dynamického fantomu, ze 
kterého byly získány hodnoty perfusních parametrů toku krve vztaţeného na 100 ml tkáně a 
objemu, kam je distribuována krev opět vztaţeného na 100 ml tkáně. Perfusní parametry byly 
získány pouze ze dvou výše zmíněných metod Flash, protoţe z měření pomocí sekvence 
turboFlash se nezískaly ţádné pouţitelné výsledky vlivem velkých artefaktů z toku, 
nehomogenit B1 a variabilního profilu sklápěcího úhlu a hlavně velkým zavzdušněním 
pouţitého dialyzačního filtru z technických důvodů. Prováděný postup při měření více jak 
jedné sekvence s kontrastní látkou byl vyhodnocen jako nevhodný a byl navrhnutý nový 
postup, který spočívá ve změření prekontrastních sekvencí těsně před měřením dynamického 
fantomu s kontrastní látkou. Původní postup zahrnoval měření prekontrastních sekvencí na 






DE               Driven Equilibrium 
DCE            Dynamic contrast-enhanced 
ETL             Echo Train Length 
FID             Free Induction Decay 
FLASH       Fast Low-Angle Shot 
FOV            Field Of View 
GRE            Gradient Recalled Echo 
IFT              Inverzní Fourierova Transformace 
IR                Inversion Recovery 
MRI             Magnetic Resonance Imaging 
NMR           Nuclear Magnetic Resonance 
PT                Prep time 
TI                 Time Inversion 
TR               Time Repetition 
TSE             Turbo Spin Echo 
RF               Radiofrequency 
ROI             Region of Interest 
SE               Spin Echo 
SNR            Singal Noise Ratio 
SR               Saturation Recovery 
TE               Time Echo 
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